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Die Magnetoenzephalographie (MEG) ist eine Methode zur nichtinvasiven Lokalisierung
zerebraler Hirnaktivit

at. Sie kann daher sehr gut f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik
eingesetzt werden, um Vorhersagen zu treen, inwieweit pathologische Gewebever

ande-
rungen - wie Tumore - nahe an entscheidende Areale spezieller Wahrnehmungsmoda-
lit

aten heranreichen. Die ermittelten kortikalen Aktivit

atszentren m

ussen in bildgeben-
de Verfahren, wie z.B. MRT, projiziert werden, was als MEG-MRT-Koregistrierung
bezeichnet wird. Diese ist stets mit Fehlern behaftet. Hier wird ein Verfahren zur Kore-
gistrierung vorgestellt, welches auf einer computerunterst

utzten Abstandsminimierung
beruht. Damit k

onnen unterschiedliche Fehlerursachen, welche die Genauigkeit der be-
rechneten Transformationsparameter einschr

anken, erheblich vermindert oder ganz aus-
geschlossen werden.
Zur Ermittlung kortikaler Aktivit

at somatosensibler Bereiche des K

orpers m

ussen die
entsprechenden Stellen, wie Finger oder Lippe, spezisch gereizt werden. Hier stehen
zwei Methoden zur Auswahl; elektrische Reizung aerenter Nervenbahnen oder takti-
le Stimulation der Hautbereiche. Da die elektrische Reizung Nachteile aufweist, wird
in dieser Arbeit die erfolgreiche Entwicklung taktiler Stimulation samt notwendigen
Auswertestrategien vorgestellt.
Ein weiteres nicht invasives Verfahren zur Bestimmung zerebraler Hirnaktivit

at, die
funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT), beruht auf der Messung von Blutu-
und Blutvolumen

anderungen. W

unschenswert f

ur eine valide Diagnostik ist die Mes-
sung an Patienten sowohl mit MEG als auch fMRT. In dieser Arbeit werden Studien
vorgestellt, bei denen an einem Probandenkollektiv der somatosensorische Kortex mit
beiden Meverfahren lokalisiert wurde. Der Vergleich der Daten erlaubt zu untersuchen,
ob sich gleiche Lokalisationen ergeben m

ussen, oder aufgrund der unterschiedlichen Ver-
fahren grunds

atzliche Unterschiede aufkommen. Die Ergebnisse der Arbeit konnten f

ur
eine pr

achirurgische Diagnose genutzt werden, indem taktile Messungen an Patienten
mit intrakraniellen Tumoren durchgef

uhrt wurden.
Magnetoencephalography (MEG) allows noninvasive studies of human cortical areas.
It can be used as a clinical tool for presurgical diagnosis to ascertain whether patholo-
gical changes of tissue already inltrate cortical areas of perception. Cortical centres of
activity obtained by MEG have to be projected into morphological images like MRI.
This procedure is called MEG-MRI-coregistration. In order to minimize possible er-
rors, which can severely impair the accuracy of localizing cortical centres of activity, a
coregistration method is presented, which is based on a fully automatic minimization
of distances of two point-sets. With this method the accuracy of the calculated trans-
formation can be essentially improved and no need of prior anatomical knowlegde is
necessary.
In order to localize cortical activity of somatosensory perception, specic areas of the
human body, like ngers or the lip, have to be stimulated. This can be done either
by electric or by tactile stimulation. Although well established, electrical stimulation
comprises some disadvantages in clinical application and data analysis. Therefore the
successful development and optimization of tactile stimulation of hand and lip area,
including appropriate data analysis is presented in this thesis.
Another noninvasive technique of localizing cerebral activity, the functional Magnetic
Resonance Imaging (fMRI), is based on measuring specic changes in blood ow and
blood volume. For presurgical localization MEG and fMRI should be combined to
improve the eciency of prognosis as far as possible. Therefore studies with a group of
probationers were performed in order to localize the somatosensory cortex with both
techniques. By comparing the located centres of activity it is possible to investigate
principal dierences, which might lead to divergent results of the two methods. The
results of the thesis were used to perform rst presurgical diagnosis by means of tactile
stimulation on patients with intracranial tumors.
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Einleitung
Die Magnetoenzephalographie ist eine Methode zur nichtinvasiven Lokalisierung
zerebraler Aktivit

at. Durch Messung extrem schwacher Magnetfelder mit Hil-
fe hochempndlicher Spulensysteme kann unmittelbar die neuronale Aktivierung
kortikaler Hirnareale erfat werden. Aufgrund der sehr hohen zeitlichen Au

osung
im ms-Bereich ist es somit m

oglich, den dynamischen Erregungsablauf in aktiven
Hirnarealen zu ermitteln. In Kombination mit bildgebenden, morphologischen
Verfahren wie der Magnetresonanztomographie kann die Aktivierung den ent-
sprechenden anatomischen Bereichen zugeordnet werden. Das Magnetoenzepha-
logramm (MEG) eignet sich daher hervorragend zur grunds

atzlichen Erforschung
und Untersuchung dynamischer Hirnprozesse.
Dar

uber hinaus kann das MEG im klinischen Rahmen genutzt werden, um die
Lokalisationen spezischer Hirnareale zu ermitteln. So k

onnen Vorhersagen ge-
troen werden, inwieweit pathologische Gewebever

anderungen - wie Tumore -
schon wichtige Hirnstrukturen inltriert haben oder nahe an entscheidende Area-
le spezieller Wahrnehmungsmodalit

aten heranreichen. W

ahrend man anhand der
Normalanatomie teilweise nur Vermutungen anstellen konnte, ob funktionell be-
deutende Areale vom Tumorwachstum betroen waren, k

onnen mit Hilfe des
MEG auch bei ver

anderter Anatomie die Areale lokalisiert werden.
So besteht z.B. bei chirurgischen bzw. neuroradiologischen Eingrien zur Be-
handlung von Tumoren in der Zentralregion ein groes Risiko, wichtige, in der
Randzone repr

asentierte Hirnfunktionen, z.B. die Sensorik der Hand- oder Ge-
sichtsregion, zu beeintr

achtigen oder irreversibel zu sch

adigen. Die zugeh

origen,
kortikalen Repr

asentationsareale k

onnen durch spezische Reizung und Auswer-
tung der korrelierten MEG-Aktivit

at identiziert werden.
Zur Darstellung der ermittelten MEG-Lokalisationen imMRT-Bild m

ussen die je-
weiligen Koordinatensysteme der unterschiedlichen Verfahren

uberlagert werden.
Die Berechnung der notwendigen Transformationsparameter wird als MEG-MRT-
Koregistrierung bezeichnet; sie ist stets mit Fehlern behaftet. Das Verfahren, mit
der die Koregistrierung bisher durchgef

uhrt wurde, ist f

ur die genauen Anforde-
rungen einer pr

achirurgischen Diagnostik nicht geeignet, da die Methode nur auf
der visuellen Zuordnung von drei Punkten in beiden Memodalit

aten beruht. Da-
her wird im Rahmen der Doktorarbeit die Entwicklung und Validierung eines an-
deren Verfahrens vorgestellt, welches die Lokalisationsgenauigkeit, und somit die
Aussagekraft im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik, wesentlich erh

oht.
Zur Lokalisation mittels MEG von somatosensiblen Arealen des menschlichen
Kortex m

ussen die entsprechenden K

orperbereiche spezisch gereizt werden. Ei-
ne M

oglichkeit besteht in der elektrischen Stimulation aerenter Nervenbahnen.
Diese Vorgehensweise wurde in der Vergangenheit schon mehrfach zur Ermitt-
lung des somatosensiblen Kortex genutzt [18][66][36][107][11]. Der Nachteil dieser
Methode besteht jedoch darin, da nur eine zuammengefate Aktivit

at ermit-
telt werden kann [18][11], da die aerenten Nervenbahnen f

ur die Versorgung
eines ausgedehnten Gebietes spezieller Bereiche des K

orpers zust

andig sind. Hin-
zu kommt, da diese Art der Stimulation im MEG Artefakte hervorrufen kann, so
da eine genaue Auswertung erster Reizantworten des Hirns unm

oglich sein kann.
Als Alternative bietet sich daher die taktile Stimulation von K

orperregionen an.
Im Gegensatz zu elektrischen Reizen liefert die taktile Stimulation eine physio-
logischere Antwort im funktionalen Areal, da bei einer Reizung die Mechanore-
zeptoren der Haut selektiv aktiviert werden. Weiterhin ist eine Unterscheidung
funktioneller Areale von spezischen K

orperbereichen, wie z.B. einzelner Finger,
m

oglich. Dies ist f

ur die pr

achirurgische Diagnostik von besonderer Bedeutung, da
somit eine genaue ,,Kartographie" der zugeh

origen Kortexareale ermittelt werden
kann. Hinzu kommt, da diese Art der Reizung, im Gegensatz zur elektrischen
Stimulation, keinerlei Unbehagen oder Schmerzempnden verursacht. Da die tak-
tile Stimulation jedoch noch keine etablierte Untersuchungsmethode ist, werden
hier die notwendigen Arbeiten, Optimierungen und Validierungen durch Proban-
denmessungen vorgestellt, die eine routinem

aige Anwendung taktiler Reizung
einzelner K

orperbereiche f

ur die klinische Diagnostik erlauben.
Da es seit wenigen Jahren ein weiteres, nichtinvasives Verfahren zur Bestimmung
zerebraler Aktivit

at gibt, die funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT),
die f

ur die pr

achirurgische Diagnostik ebenfalls von groem Nutzen sein kann,
werden hierzu Probandenstudien vorgestellt, die einen Vergleich der Methoden
erlauben. Die M

oglichkeit, grunds

atzliche Vergleiche zwischen den beiden Ver-
fahren zu ziehen, ist f

ur eine gesicherte Diagnostik dringend erforderlich, um
die

Ubereinstimmung der ermittelten Zentren bei Messungen an Patienten zu
kreuzvalidieren. Weiterhin k

onnen solche Studien helfen, die zugrundeliegenden
Prozesse besser zu verstehen, da z.B. bei der Signalentstehung des fMRT teilweise
noch nicht gekl

arte Mechanismen einspielen.
Das Ziel der Arbeit bestand in der Etablierung einer routinem

aigen, pr

achirur-
gischen Diagnostik f

ur den klinischen Alltag. Die Resultate der durchgef

uhrten
Arbeiten wurden daher genutzt, Messungen mit taktiler Reizung an insgesamt 17
Patienten mit intrakraniellen Hirntumoren durchzuf

uhren. Die guten Ergebnisse
dieser Messungen konnten von den Neurochirurgen in mehreren F

allen schon als
zus

atzliche Entscheidungshilfe f

ur eine geplante Therapie verwendet werden.
Kapitel 1
Grundlagen
In diesem Kapitel werden die notwendigen Voraussetzungen erl

autert, die zu ei-
nem Verst

andnis der zugrundeliegenden Ph

anomene der Magnetoenzephalogra-
phie f

uhren. Dabei wird zun

achst auf die Entstehung biomagnetischer Signale
eingegangen. Anschlieend werden die physikalischen Annahmen und technischen
Grundlagen erl

autert, die eine Auswertung von gemessenen Daten gestatten. Wei-
terhin werden die grundlegenden Ph

anomene der Magnetresonanztomographie
dargestellt. Dieses bildgebende Verfahren wird in vielerlei Hinsicht f

ur Messun-
gen mittels Magnetoenzephalogramm zur weiteren Verarbeitung ben

otigt, bzw.
erlaubt es Kreuzvalidierungen, auf die in einem sp

ateren Kapitel noch genauer
eingegangen wird.
1.1 Allgemeines
Ein Elektroenzephalogramm (EEG) basiert auf der Bestimmung von Potentialdif-
ferenzen zwischen zwei oder mehr Punkten auf der Ober

ache des menschlichen
Kopfes. Die Grundlagen der heutigen Elektroenzephalographie wurden schon En-
de des letzten Jahrhunderts gelegt, als bei Messungen an Gehirnen von Aen
sowohl spontane als auch evozierte elektrische Aktivit

at festgestellt werden konn-
te. 1929 registrierte Berger [6] nicht-invasiv elektrische Signale beim Menschen,
indem er Elektroden auf dem Sch

adel eines jungen Mannes positionierte.
Das Korrelat des EEG - das Magnetoenzephalogramm (MEG) - beruht auf der
Messung des Magnetfeldes auerhalb des Kopfes und konnte schon 1968 von Co-
hen [20] festgestellt werden. Einige Jahre sp

ater wurden magnetisch evozierte
Signale nachgewiesen [8]. Die dabei verwendete Memethode beruhte auf den heu-
te weitverbreiteten SQUID-Detektoren (Superconducting QUantum Interference
Device) (siehe Abschnitt 1.4.4). Die heute gemessenen Signale von EEG und MEG
werden nach Scherg in folgende Aktivit

aten unterteilt [96]:
 Spontanaktivit

at: bzw. Hintergrund- oder Ruheaktivit

at (auch ,,biologi-
sches Rauschen" genannt). Die Aktivit

at kann sich in bestimmten rhyth-
mischen Entladungsmustern

uber spezischen Hirnarealen ausdr

ucken, wie
z.B. dem okzipitalen Alpha-Rhythmus (oszillatorische Aktivit

at um ca. 10
Hz). Typische pathologische Spontanaktivit

aten liegen bei Epilepsie vor, wo
es zu charakteristischen Entladungsmustern (sog. Spike-Wave-Komplexen)
kommt.
 Ereignis-korrelierte Potentiale bzw. Magnetfelder: Durch Vorgabe
eines externen Reizes oder einer speziellen mentalen Aufgabe kann Ak-
tivit

at charakteristischer Hirnareale evoziert werden. Aufgrund ihrer, im
Vergleich zum Hintergrundsrauschen, geringen Signalst

arke m

ussen diese
i.d.R. aufsummiert werden.
 Artefakte: Dies sind st

orende, elektromagnetische Aktivit

aten, die sowohl
durch externe St

orungen (Elektrodenbewegung), als auch durch die zu mes-
sende Person (Augenbewegung, Schlucken, Muskelaktivi

at) selbst verur-
sacht werden k

onnen.
 Systemrauschen: Hier ist das Rauschen des Mesystems von Bedeutung.
Die sehr schwachen MEG-Signale werden durch pr

azise Metechnik verst

arkt.
Die dazu notwendigen elektronischen Bauteile weisen jedoch selbst einen ge-
wissen Rauschpegel auf.
In Kombination mit bildgebenden Verfahren wie z.B. der Magnetresonanztomo-
graphie bieten EEG und MEG somit die M

oglichkeit, funktionelle Kortexareale
zu bestimmen. Diese Hirnfunktionen werden jedoch nur dort abgebildet, wo - ent-
sprechend der funktionellen Anatomie - eine ausreichend groe Neuronenpopula-
tion simultan aktiv ist bzw. aktiviert wird. Im Gegensatz zu invasiven Verfahren,
wie z.B. der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) oder der Single-Photon-
Emissions-Tomographie (SPECT), welche beide metabolische Aspekte der Hirn-
funktionen darstellen k

onnen, reektieren EEG und MEG die neuronale Aktivit

at
kortikaler Hirnareale
1
. Somit ist es m

oglich, R

uckschl

usse auf den dynamischen
Erregungsablauf in den jeweiligen Hirnstrukturen zu ziehen.
Dies er

onet nichtinvasive Diagnosem

oglichkeiten, wie z.B. pr

achirurgische Loka-
lisation von senso-motorischen Hirnarealen, welche bei chirurgischen und/oder
neuroradiologischen Eingrien zur Behandlung von Tumoren erheblich beein-
tr

achtigt oder sogar irreversibel gesch

adigt werden k

onnen.
F

ur das EEG existieren standardisierte Vorschriften zur Elektrodenpositionie-
rung, die in Abh

angigkeit von Koporm und -gr

oe eine m

oglichst optimale Er-
fassung der topographischen Potentialverteilung erlauben. Durch wesentlich dich-
tere Elektrodenbesetzungen, dem High-Resolution EEG [37] (64-128 Elektroden),
1
Mit Hilfe des EEG k

onnen auch subkortikale Hirnaktivit

aten nachgewiesen werden [10][95].
Das MEG ist f

ur tieiegende Aktivit

aten dieser Art ,,stumm", wie im Anhang A erl

autert wird.
Abbildung 1.1: Vergleich von verschiedenen Magnetfeldst

arken (aus [96]) .
lassen sich erheblich bessere topographische Potentialverteilungen erfassen. Auf-
grund des sehr hohen Aufwandes zur Elektrodenpositionierung (Zeitaufwand f

ur
das Anbringen und

Uberpr

ufen von nur 32 EEG-Elektroden ca. 1/2 Stunde) ist
diese Methode f

ur die t

agliche klinische Routine ungeeignet.
Hier werden die Vorteile des MEG f

ur die klinische Routine deutlich. Die heutige
Generation von MEG-Ger

aten weist eine Anzahl von 122-148 Kan

alen auf. Erste
306-Kanal Ger

ate werden z.Z. in einigen Forschungslaboratorien und Kliniken in
den USA und Japan aufgebaut und sind teilweise schon im Einsatz. Da sich, im
Gegensatz zum EEG, der komplette Meaufbau in einer Apparatur bendet, las-
sen sich hohe r

aumliche Au

osung und geringe zeitliche Mevorbereitung optimal
verbinden.
1.2 Der Ursprung biomagnetischer Signale
Wie jede biologische Zelle ist das Neuron von einer Membran umgeben, die eine
selektive Permeabilit

at f

ur verschiedene Ionen, wie etwa Na
+
, K
+
und Cl
 
, auf-
weist. Im nicht angeregten Zustand unterscheidet sich die Konzentration der Io-
nen im Inneren der Zelle von der Konzentration auerhalb. Dies erkl

art sich durch
die Aktivit

at von Ionenpumpen. Auen benden sich haupts

achlich Na
+
-Ionen,
innen K
+
- und Cl
 
-Ionen. Zwischen Innerem und

Auerem der Zelle herrscht in
diesem Zustand ein Potentialunterschied von ca. -70 mV [112]. Bei einer Anre-
gung der Zelle

andert sich an den Synapsen
2
die Permeabilit

at f

ur bestimmte Io-
nen aufgrund von spannungsabh

angigen, selektiven Ionenkan

alen. Dabei str

omen
zun

achst Na
+
-Ionen relativ ungehindert durch die Membran in das Innere der
2
Umschaltstelle f

ur die Erregungs

ubertragung von Neuronen.
Zelle. Das Zellpotential steigt hierbei auf einen positiven Wert. Nach einer kur-
zen Zeitspanne sinkt die Permeabilit

at auf ihren urspr

unglichen Wert und ein
Ausstrom von K
+
-Ionen stellt das Ruhepotential wieder her. In einem l

anger
andauernden Proze wird das urspr

ungliche Konzentrationsgef

alle anschlieend
wieder aufgebaut.
Diese Art der Anregung, bei der es in der Zelle zu einer Depolarisation kommt, be-
zeichnet man als exzitatorisches postsynaptisches Potential (EPSP). Da es durch
das Eindringen von Natriumionen zur Abstoung anderer Kationen innerhalb der
Zelle kommt, breitet sich dort ein Strom aus. Die Abstoung f

uhrt in der unmit-
telbaren Nachbarschaft der Membran zu einer Anreicherung von Kationen, die
wiederum in den extrazellul

aren Raum str

omen und einen r

uckgerichteten Strom
auerhalb der Zelle erzeugen. Auf diese Weise wird der Stromkreis geschlossen.
Bei einem inhibitorischen postsynaptischen Potential (IPSP) nden die gleichen
Vorg

ange, allerdings mit umgekehrtem Vorzeichen, statt. Die Abl

aufe zur Entste-
hung postsynaptischer Potentiale an einer Synapse sind schematisch in Abbildung
1.2 dargestellt.
Abbildung 1.2: Schematische Darstellung der Entstehung von postsynaptischer
Potentiale (linkes Bild: exzitatorisch, rechtes Bild: inhibitorisch, aus [96]).
Je nach Art der Entstehung werden folgende Str

ome unterschieden. Durch die
Bewegung der Ionen innerhalb der Zelle entsteht der intrazellul

are Strom. Er
verursacht in der

aueren Umgebung den sogenannten Volumenstrom bzw. ex-
trazellul

aren Strom. Der Strom der einieenden bzw. ausieenden Ionen wird
als Transmembranstrom bezeichnet. F

ur das EEG, welches auf der Potentialdif-
ferenz zwischen mehreren Mepunkten beruht, k

onnen somit nur die Volumen-
str

ome verantwortlich sein. Weiterhin l

at sich leicht klarmachen, da f

ur das
MEG die Transmembranstr

ome nicht nennenswert zum gemessenen Signal bei-
tragen. Hierzu stelle man sich den Dendriten eines Neurons vor, der im ideali-
sierten Zustand eine Zylindersymmetrie aufweist. Bei entsprechender Aktivierung
weisen die Transmembranstr

ome an gegen

uberliegenden Orten eine genau entge-
gengesetzte Aktivierung auf, so da sie sich im Fernfeld gegenseitig aufheben. Als
Generatoren des MEG verbleiben somit die intrazellul

aren und extrazellul

aren
Str

ome. Unter bestimmten Bedingungen (Messung der Radialkomponente des
Magnetfeldes, Volumenleiter mit sph

arischer Geometrie) l

at sich zeigen (siehe
Anhang A), da die extrazellul

aren Str

ome keinen bzw. nur einen sehr geringen
Einu auf das gemessene MEG haben. Die Abbildungen 1.3 a-c zeigen den Zu-
sammenhang der jeweiligen Str

ome auf mikroskopischer Ebene und erl

autern den

Ubergang zur makroskopischen Betrachtungsweise.
Abbildung 1.3: Generierung von biomagnetischen Feldern auf mikroskopischer
Ebene bis zum

Ubergang zur makroskopischen Betrachtungsweise.
a) Zusammenhang von Prim

ar-, Sekund

ar- und Transmembranstr

omen in einem
einzelnen Dendriten
b) Eine einzelne Pyramidenzelle aus dem Kortex
c) Schnitt durch die Grohirnrinde
Die sogenannten Aktionspotentiale (AP) sind verantwortlich f

ur die Ausbreitung
eines Signals entlang eines Axons
3
. Bewirkt eine ankommende Erregung an einem
Neuron eine gen

ugend groe

Anderung des Ruhepotentials, kommt es zu Eek-
ten, welche die Weiterleitung des Signals hervorrufen. Wie im Falle der oben
beschriebenen PSP ndet ein selektiver Einstrom von Natriumionen statt (De-
polarisation). Dies f

uhrt zur Abstoung von benachbarten Kationen, und somit
3
Als Axon bezeichnet man die Forts

atze der Nervenzellen, die einen Strom vom Neuron
wegleiten, wohingegen Dendriten den Strom zum Zellk

orper hinleiten.
zu einem intrazellul

aren Strom und einem entgegengerichteten, extrazellul

aren
Strom. Der Einstrom erfolgt solange, bis ein gewisses Membranpotential erreicht
ist. Der dann erfolgende Ausstrom von Kaliumionen (Repolarisation) bewirkt die
gleichen Abl

aufe, jedoch mit umgekehrtem Vorzeichen. Diese - an einem fest-
gehaltenen Ort - stattndenden Prozesse werden als Depolarisations- bzw. Re-
polarisationsfront bezeichnet. Die Wanderung beider Fronten erfolgt aufgrund
von lateraler Selbstaktivierung und kann simultan entlang eines Axons beobach-
tet werden. Aktionspotentiale sind von verh

altnism

aig kurzer Dauer ( 2 ms
[103]). Im Gegensatz dazu ist das PSP wesentlich langlebiger und erreicht eine
Dauer von ca. 10 - 100 ms [103].
F

ur die Entstehung eines makroskopisch mebaren Eekts ist die Anregung einer
Vielzahl von Neuronen notwendig. Die PSP k

onnen in erster N

aherung durch
einen

aquivalenten Dipol approximiert werden, wogegen sich die beiden Polarisa-
tionsfronten eines AP durch einen Quadrupol beschreiben lassen (siehe Abschnitt
1.3). Die elektrischen und magnetischen Felder eines Quadrupols fallen - im Ge-
gensatz zum Dipol - im Fernfeld wesentlich schneller ab, so da EEG und MEG
im wesentlichen die PSP registrieren [110].
1.3 Modelle des EEG/MEG
Da die zugrundeliegenden Ph

anomene der bioelektromagnetischen Signalentste-
hung relativ langsam stattnden - meist mit Frequenzen unter 100 Hz [83] -
k

onnen sie durch die zeitunabh

angigen Maxwellgleichungen beschrieben werden.
Zur grunds

atzlichen Berechnung kortikaler Aktivit

at m

ussen die oben erl

auter-
ten Vorg

ange der PSP, welche auf mikroskopischer Ebene stattnden, der ma-
kroskopischen Ebene angepat werden. Zu diesem Zweck werden zwei Modelle
verwendet:
 Volumenleitermodell: In diesem Modell betrachtet man den Kopf als
einen Volumenleiter, in welchem den elektrischen Leitf

ahigkeiten der biolo-
gischen Gewebetypen unterschiedliche Werte zugewiesen werden. In guter
N

aherung kann man den jeweiligen Geweben ineinanderliegende Schichten
zuordnen. Ein solches Mehrschalenmodell ist Ausgangspunkt f

ur Modelle,
bei denen die Geometrie des Kopfes zun

achst an mathematisch einfache
Formen, wie eine Kugel oder ein Ellipsoid, angen

ahert wird. L

at man auch
diese Einschr

ankung fallen, so ergeben sich die realistischen Volumenleiter-
modelle.


Aquivalenter Stromdipol: Jede noch so komplizierte Stromdichtever-
teilung, die ein elektrisches Potential erzeugt, l

at sich durch eine Multi-
polentwicklung exakt beschreiben. Da jedoch gr

oere Terme mit steigender
Entfernung vom Ort der Messung zum Ort des Multipols im Verh

altnis zum
ersten Glied, dem Dipolterm, sehr schnell abfallen, wird als vereinfachtes
Modell nur dieses erste Glied
4
der Reihenentwicklung ber

ucksichtigt. Die-
se Aussage spiegelt die Tatsache wider, da ein von N Dipolen erzeugtes
elektrisches Potential im Fernfeld durch einen einzigen,

aquivalenten Dipol
(engl: Equivalent Current Dipole: ECD) beschrieben werden kann. Gem

a
der Annahme, da der Abstand zwischen den relevanten Ein- und Aus-
stromzonen, bzw. Schichten im Kortex bei ca. 1-2 mm liegt, wogegen der
Abstand zu den Elektroden beim EEG, bzw. Spulen im MEG i.d.R. bei
2 cm oder mehr liegt, kann man die Str

ome der kortikalen Kolumnen mit
guter Genauigkeit durch das Modell des

aquivalenten Stromdipols n

ahern
[96].
Hiermit ist der

Ubergang von der mikroskopischen zur makroskopischen Ebene
m

oglich, wenn man Neuronen jeweils als einzelne Dipole beschreibt und die Ge-
samtpopulation ausschlielich durch einen einzigen

aquivalenten Dipol n

ahert.
Werden alle drei Raumrichtungen durch drei orthogonale Dipolvektoren inner-
halb eines Volumenelementes beschrieben, so spricht man von einer regionalen
Quelle (engl: Regional Source: RS) [94]. Der Vorteil einer solchen Modellierung
liegt in der Aufsummierung aller Str

ome mit beliebiger Raumrichtung in naher
Umgebung des Dipolorts, so da auch komplizierte Stromverteilungen der Umge-
bung bei komplexer Geometrie des Kortex in erster N

aherung abgebildet werden
k

onnen.
In Abbildung 1.4 ist der grunds

atzliche Verlauf der Pyramidenzellen im Kortex
des Menschen abgebildet. Die allgemeine Ausrichtung dieser l

anglich geformten
Zellen ist dabei senkrecht zur Ober

ache des Kortex, so da bei einer entspre-
chenden Aktivierung eines Teilbereichs des Kortex ein makroskopisch gerichteter
Anregungsu stattndet.
Betrachtet man die einzelnen Dendriten in erster N

aherung jeweils als ein ca. ein
Millimeter gerades St

uck Draht, so kann man mit einer von Tripp [106] angege-
benen Formel
P = A(
1
  
2
) (1.1)
den Anteil eines einzelnen Dendriten zumGesamtmoment des

aquivalenten Strom-
dipols grob absch

atzen. P ist in dieser Formel die Amplitude des Dipolmoments,
 die intrazellul

are Leitf

ahigkeit. A stellt den Querschnitt des Dendriten dar und
(
1
  
2
) bezeichnet die Potentialdierenz zwischen den beiden Enden des Den-
driten. Williamson und Kaufman erhalten einen Wert von 3  10
 5
nAm bei der
Annahme, da die intrazellul

are Leitf

ahigkeit 0; 25

 1
 m
 1
betr

agt und da
zwischen den beiden Enden eine Potentialdierenz von ca. 10 mV herrscht [113].
Dabei wurde als Durchmesser eines Dendriten 4m angesetzt.
4
Das nullte Glied ist der Monopolterm, der aufgrund von gleich groen Mengen positiver
und negativer Ladungen identisch Null ist.
Abbildung 1.4: Prinzipieller Aufbau der einzelnen Pyramidenzellen innerhalb
des Kortex. Die Zellen sind senkrecht zur Ober

ache ausgerichtet.
Bei Umrechnung auf die im MEG typisch vorkommenden Magnetfeldst

arken von
ca. 100 fT und einem angenommenen Abstand von 4 cm zum Magnetfeldsensor
ergibt sich nach Williamson [113] eine Mindestanzahl von 5.000 Neuronen, die
synchron aktiviert werden m

ussen. Diese Zahl ist jedoch nach Angabe der Autoren
als Sch

atzung zu betrachten.
1.4 Nachweis biomagnetischer Signale
Wie aus Abbildung 1.1 ersichtlich ist, sind biomagnetische Felder so klein, da
sie mit konventionellen Magnetometern nicht mehr nachgewiesen werden k

onnen.
Erst durch die Verwendung der schon zu Beginn erw

ahnten SQUIDs (Super-
conducting QUantum Interference Device) mit extrem niedrigem Rauschen, spe-
ziellen Abschirmkammern und modernster Metechnik wurde ein erforderliches
Au

osungsverm

ogen erreicht, welches einen standardisierten Einsatz f

ur die Grund-
lagenforschung und den klinischen Einsatz erlaubt. Die grundlegenden physikali-
schen Ursachen der SQUID-Technik beruhen auf quantenmechanischen Eekten
und sollen hier erl

autert werden.
1.4.1 Cooper-Paare
Betrachtet man in einem stark vereinfachten Modell die Atomr

umpfe eines Fest-
k

orpers als ein dreidimensionales Gitter, in dem sich die Leitungselektronen wie
ein Fermi-Gas bewegen k

onnen, so sind diese Atomr

umpfe nicht starr an ihre
Ruhelage gebunden, sondern k

onnen aus ihrer Lage ausgelenkt werden. Bei end-
licher Temperatur schwingen sie in regelloser Weise um diese Ruhelage. Bringt
man zun

achst nur zwei negative Ladungen in dieses Gitter, so wird die negative
Ladung der beiden Elektronen das Gitter so beeiussen, da die umgebenden
positiven Ladungen etwas angezogen werden; das Gitter wird durch negative La-
dungen polarisiert. Dies bedeutet nun gegen

uber der gleichm

aigen Verteilung
des Gitters eine Anh

aufung von positiver Ladung in der N

ahe der polarisierenden
negativen Ladung. Das zweite Elektron mit seiner Polarisation kann die Polari-
sation des ersten Elektrons sp

uren. Somit l

at sich prinzipiell eine anziehende
Wechselwirkung zwischen zwei Elektronen

uber die Polarisation des Gitters ver-
stehen. Physikalisch l

at sich ein solcher Austausch

uber virtuelle Teilchen, den
sogenannten Phononen, beschreiben. Phononen, bzw. Schallquanten, beschreiben
dabei elementare Schwingungsformen des Gitters. Der Physiker Cooper konnte
als erster zeigen, da zwei Elektronen, die

uber einen entgegengesetzten Impuls
~p
1
=  ~p
2
korreliert sind und somit als Paare zusammengefat werden k

onnen, zu
einer Absenkung der Gesamtenergie f

uhren. Man bezeichnet diese Elektronenpaa-
re daher als Cooper-Paare. Sie haben den Spin Null und verhalten sich in vieler
Hinsicht wie Bosonen.
1.4.2 Quantisierung des magnetischen Flusses
In der BCS-Theorie
5
werden die Cooper-Paare als Tr

ager des Suprastroms be-
handelt. Betrachtet man einen supraleitenden Ring mit Dauerstrom, so gilt f

ur
den Umlauf der einzelnen, den Dauerstrom tragenden Cooper-Paare die Quan-
tenbedingung:
I
~p  d~s = nh n = 0; 1; 2; ::: (1.2)
Der Impuls setzt sich aus kinetischem und kanonischem Impuls zusammen:
~p = m
q
 ~v + q
~
A, wobei m
q
und q die Masse und Ladung des Teilchen sind und
~
A das Vektorpotential darstellt. Nach einigen Umformungen und Einf

uhrung der
Stromdichte j
s
= n
q
q~v
s
erh

alt man eine Quantenbedingung der Form:
nh
q
=
I
m
q
n
q
q
2

~
j
s
d~s+ 
f
(1.3)
Die Gr

oe der rechten Seite nennt man das Fluxoid. Da das Linienintegral

uber
die Suprastromdichte i.a. nur eine kleine Korrektur darstellt, kann man von einer
Quantisierung des magnetischen Flusses durch einen supraleitenden Ring spre-
chen. Dies wurde durch verschiedene experimentelle Befunde best

atigt. Abbil-
dung 1.5 zeigt die Ergebnisse von Deaver und Fairbank [22], bei denen der gemes-
sene magnetische Flu

uber dem

aueren vorgegebenen Feld aufgetragen wurde.
Die Experimente zeigen qualitativ weiterhin, da sich s

amtliche Cooper-Paare,
die zum Suprastrom beitragen, im gleichen quantenmechanischen Zustand mit
5
Die Begr

under der Theorie waren gem

a ihrer Initialien die Physiker Bardeen, Cooper und
Schrieer.
Abbildung 1.5: Magnetischer Flu innerhalb eines supraleitenden Ringes als
Funktion des extern angelegten magnetischen Flusses (aus [19]).
der Quantenzahl n benden, und somit eine strenge Phasenkorrelation aufwei-
sen. Aufgrund dieser strengen Phasenkorrelation k

onnen sie durch eine einzige
Wellenfunktion  
c
beschrieben werden. K

onnte ein einzelnes Cooper-Paar allein
die Quantenzahl n um Eins erh

ohen, w

urde damit eine um viele Zehnerpotenzen
kleinere

Anderung des Flusses verkn

upft sein.
1.4.3 Der Josephson-Eekt
Abbildung 1.6:
Tunnelstromeekt: Obwohl
keine Spannung U
s
an der
Trennschicht anliegt, iet ein
Strom (aus [19]).
Cooper-Paare k

onnen, genauso wie einzelne
Elektronen, durch eine Barriere (z.B. d

unne
Trennschicht aus Oxiden) zwischen zwei Su-
praleitern tunneln. Da so zwischen den bei-
den Supraleitern ein Austausch stattnden kann,
spricht man von einem ,,link". Die theoreti-
sche Beschreibung an einem solchen Tunnel-
kontakt wurde 1962 von dem Physiker Joseph-
son [56] hergeleitet und konnte sp

ater experi-
mentell nachgewiesen werden. Beim Josephson-
Eekt iet ein Tunnelstrom I
s
durch den Isola-
tor, welcher zwei Supraleiter voneinander trennt
(siehe Abb. 1.6), obwohl keinerlei Spannung U
s
an dieser Schicht anliegt. Dabei wird die Rich-
tung des Tunnelstroms durch die

auere Span-
nung U
0
festgelegt. Dieser Strom kann durch
Vergr

oern von U
0
bis zu einem Maximalwert
I
max
s
gesteigert werden. Dies bezeichnet man
auch als DC-Josephson-Eekt (Gleichstrom-
Josephson-Eekt). Entscheidend f

ur die Gr

oe
des Stroms ist die Phasendierenz der Wellen-
funktionen  
c
1
und  
c
2
der beiden Supraleiter.
I
s
= I
max
s
sin(
1
  
2
) (1.4)
Bei weiterem Anwachsen von U
0
wird eine Spannung am Kontakt erzeugt, es wird
U
s
6= 0. In diesem Zustand tritt an dem Kontakt ein hochfrequenter Wechselstrom
auf, dessen Frequenz durch die Spannung U
s
am Kontakt gem

a
# =
2eU
s
h
(1.5)
festgelegt ist. Dieser Eekt wird als AC-Josephson-Eekt (Wechselstrom-
Josephson-Eekt) bezeichnet. Beide Eekte sind in hohemMae von einem extern
angelegten Magnetfeld abh

angig. Legt man ein externes Magnetfeld senkrecht zu
Abbildung 1.7: Verteilung der Suprastromdichte an einer d

unnen Trennschicht
bei Anlegen eines

aueren Magnetfeldes (aus [19]).
der Isolierschicht mit der Fl

ache f an, so

andert sich die feste Phasenbeziehung der
beiden Systeme zueinander. Die Stromdichte j
s
durch die Isolierschicht ist nicht
mehr gleichm

aig

uber die gesamte Fl

ache verteilt, sondern wird ortsabh

angig.
Somit ergibt sich f

ur den maximalen Suprastrom als Funktion des magnetischen
Flusses durch den Tunnelkontakt mit 
f
als Flu durch die Fl

ache der Isolier-
schicht:
I
max
s
(B) = I
max
s
(0)
sin


f

0


f
)

0
(1.6)
Erzeugt man nun ein System mit zwei dieser Kontaktstellen (sog. Josephson-
Junctions) treten

Uberlagerungseekte auf. Die Bedeutung der Tunnelkontakte
liegt bei dieser Anordnung gerade darin, da sie Fluwerte im Ring gestattet, die
keine ganzzahligen Vielfachen von 
0
sind. Es treten einmal die oben beschriebe-
nen Phasendierenzen an den Isolierschichtten der Fl

ache f auf. Weiterhin treten
jedoch auch Phasenverschiebungen an den beiden Schichten zueinander auf. Be-
zeichnet man mit F die Fl

ache, die von den beiden Supraleitern umschlossen
wird, so gilt nach exakter Rechnung [19]:
I
ges
s
= 2I
max
s
sin


f

0


f
)

0
 cos
 

F

0
!
(1.7)
In Abb. 1.8 ist der Verlauf des Josephson-Stroms durch einen Doppelkontakt in
Abh

angigkeit von einem

aueren Magnetfeld dargestellt.
Da die Fl

ache F sehr viel gr

oer gemacht werden kann als die Fl

ache f des
Einzelkontaktes, ist die Struktur hinsichtlich des Magnetfeldes sehr viel feiner.
Abbildung 1.8: Modulation des Suprastroms in Abh

angigkeit des

aueren Ma-
gnetfeldes (aus [19]).
1.4.4 Aufbau eines SQUID
Der prinzipielle Aufbau eines SQUID ist in Abb. 1.9 dargestellt. Dabei wird
der externe magnetische Flu

uber eine supraleitende Prim

arspule L
p
erfat und

uber die Sekund

arspule L
s
in den SQUID eingekoppelt. Der SQUID selbst be-
steht aus einer Empf

angerspule,

uber die ein Biasstrom I
B
eingespeist und an
zwei Joshephson-Junctions durch den zu messenden magnetischen Flu modu-
liert wird. Die abgreifbare Spannung ist, wie oben dargestellt, eine periodische
Funktion des magnetischen Flusses und kann zur Messung des Magnetfeldes ver-
wendet werden.
Abbildung 1.9: Prinzipieller Aufbau eines SQUID (aus [96]).
1.4.5 Spulen zur Einkopplung des magnetischen Flusses
Obwohl es grunds

atzlich m

oglich ist, den magnetischen Flu direkt

uber die
SQUID-Spule einzuspeisen, wird dies in der Praxis vermieden, da

uber den SQUID
ansonsten Umgebungsrauschen und St

orfelder ebenfalls erfat werden. Weiter-
hin ist die Fl

ache eines typischen SQUID's relativ klein (< 10 mm
2
), so da
die resultierende Empndlichkeit auf externe Flu

anderungen ebenfalls klein ist.
Ein gr

oerer Spulendurchmesser erh

oht zwar die Empndlichkeit zur Aufnah-
me von externem Flu, macht den SQUID allerdings auch anf

alliger f

ur Umge-
bungsst

orungen [25]. Aus diesem Grund wird der externe Flu induktiv

uber eine
zus

atzliche Spule (Prim

arspule) eingespeist, um den SQUID abzuschirmen. Die
verwendeten Prim

arspulen L
s
k

onnen verschiedene Geometrien und somit un-
terschiedliche Eigenschaften bez

uglich der zu messenden Magnetfelder aufweisen.
W

ahrend Magnetometer direkt das absolute magnetische Feld messen, besteht
das Prinzip von Gradiometern darin, da zwei Spulen das Magnetfeld an ge-
ringf

ugig unterschiedlichen Orten registrieren. Externe St

orquellen sind r

aumlich
weiter entfernt als die Quellen der biomagnetischen Felder. Daher ist die Feld-
verteilung dieser St

orquellen relativ homogen. Mit man nur die Fludierenzen

uber die Gradiometer, so werden die weit entfernten St

orquellen aufgrund der
Feldhomogenit

at eliminiert. Diese werden Gradiometer erster Ordnung genannt.
Ist das magnetische Rauschen jedoch sehr hoch, k

onnen auch Gradiometer zwei-
ter Ordnung verwendet werden, bei denen neben dem Gleichfeldanteil auch noch
die erste Ableitung des Magnetfeldes unterdr

uckt wird.
Abbildung 1.10: Darstellung verschiedener Spulentypen (aus [96]):
a) Magnetometer
b) - c) planare Gradiometer
d) - f) axiale Gradiometer erster Ordnung
g) axiales Gradiometer zweiter Ordnung
Der Nachteil von Gradiometersystemen liegt jedoch darin, da nicht nur externe
St

orfelder unterdr

uckt werden, sondern auch je nach Gradiometerart und Baseline
(Abstand zwischen Aufnahme- und Kompensationsspule) tieferliegende Quellen
im Gehirn schlechter registriert werden k

onnen. In Abb. 1.10 sind einige der
verwendeten Spulentypen dargestellt.
1.5 Physikalische Grundlagen biomagnetischer
Felder
Die Ermittlung des Potentials bzw. Magnetfeldes in einem beliebigen Punkt au-
erhalb eines Volumenleiters l

at sich aus den Maxwellgleichungen herleiten. Eine
genauere Erl

auterung der zugrundeliegenden physikalischen Zusammenh

ange und
Herleitungen wird in Anhang A gegeben.
F

ur die Stromdichte im einem beliebigen Volumenleiter gilt:
~
J =
~
J
p
+ []
~
E =
~
J
p
 r([]U) (1.8)
mit
~
J
p
als prim

arer Stromdichteverteilung,
~
E als elektrischem Feld bzw. U als
Potential. Die Gr

oe [] beschreibt den Leitf

ahigkeitstensor.
Nach dem Biot-Savart'schen Gesetz ergibt sich f

ur das Magnetfeld:
~
B(~r) =
~
B
0
+

0
4
Z
r([]U(
~
R))
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
dV (1.9)
Der erste Term B
0
beschreibt dabei das Magnetfeld, welches durch die prim

are
Quelle J
p
erzeugt wird, w

ahrend der zweite Term das Magnetfeld beschreibt, das
durch die Sekund

arstr

ome verursacht wird.
In erster N

aherung wird die Form des menschlichen Kopfes als Kugel aufgefat.
Obwohl mit dieser Modellannahme Fehler verbunden sind, erlaubt sie doch eine
schnelle und zuverl

assige Berechnung des inversen Problems [53]. Bei Verwendung
dieses Kugelmodells lassen sich die drei kartesischen Komponenten des Magnet-
feldes

aquivalent in eine radiale und zwei tangentiale Komponenten aufteilen.
Die radiale Komponente des Magnetfeldes B
r
=
~
B(~r)  ~e
r
, das durch die Se-
kund

arstr

ome erzeugt wird, ergibt f

ur diesen sph

arischen Volumenleiter immer
Null, wie in Anhang A genau erl

autert wird.
Aus diesem Grunde versucht man, bei Messungen des Magnetfeldes mit Hilfe
des MEG durch entsprechendes Sensordesign nur die radiale Komponente des
Feldes zu erfassen, da diese

uberwiegend die Aktivit

at der prim

aren Str

ome ab-
bildet. Weiterhin l

at sich mathematisch zeigen, da die zus

atzliche Kenntnis von
tangentialen Feldern nicht zu einem Gewinn an Information f

uhrt, da die jewei-
ligen Komponenten aufgrund von r
~
B = 0 auerhalb des Volumenleiters nicht
unabh

angig sind (siehe Anhang A). Weiterhin wird in Anhang A erl

autert, da
ein radial orientierter,

aquivalenter Stromdipol unter Verwendung des Modells
des sph

arischen Volumenleiters kein

aueres Magnetfeld erzeugt. Dieses Faktum
stellt eines der wichtigsten Unterschiede zum EEG dar.
1.6 Das inverse Problem des EEG/MEG
Die Problematik, durch Messungen auerhalb eines Volumenleiters auf die zu-
grundeliegenden Stromverteilungen zu schlieen, wurde schon 1853 durch den
Physiker Helmholtz untersucht [48]. Helmholtz zeigte, da die L

osung des inver-
sen Problems grunds

atzlich nicht eindeutig ist. F

ur das inverse Problem beim
EEG/MEG m

ussen somit Zusatzannahmen getroen werden. Hierbei kann das
Modell des

aquivalenten Stromdipols (ECD) bzw. der regionalen Quelle (RS)
unterschiedlich genutzt werden, so da sich die Quellenmodelle grunds

atzlich in
zwei Kategorien einteilen lassen: Modelle mit verteilten Quellen (Stromdichte-
Modell) und Modelle, die aus einer oder wenigen Punktquellen zusammengesetzt
sind (,,Single Moving Dipole"-Modell, R

aumlich-zeitliches Dipolmodell). Dabei
werden im ersten Fall Stromdichteverteilungen gesch

atzt, im zweiten Fall sollen
die Eigenschaften einzelner Punktquellen ermittelt werden.
1.6.1 Stromdichte-Modell
F

ur das ,,Stromdichte-Modell" wird das Quellvolumen (Kortexober

ache bzw.
gesamtes Hirnvolumen) in kleine Module aufgeteilt und jedes Modul n

aherungs-
weise durch einen ECD, welcher normal zur Ober

ache steht, bzw. durch regionale
Quellen f

ur jedes Volumenelement, beschrieben. Entsprechend der erforderlichen
Genauigkeit wird dabei der Quellraum mit 2000 bis 100.000 ECD bzw. RS mo-
delliert. Da die Zahl der zu berechnenden Unbekannten (Dipolst

arke) sehr hoch
ist im Vergleich zu den bekannten Systemparametern (Anzahl der gemessenen
EEG/MEG-Kan

ale), stellt die Berechnung der Verteilung ein extrem unterbe-
stimmtes Problem dar, so da zus

atzliche Randbedingungen erforderlich sind.
Diese k

onnen zwar vom mathematischen Standpunkt aus sinnvoll sein, im Hin-
blick auf das biologische System stellen sie jedoch h

aug systemfremde Annahmen
dar, wie z.B. die Randbedingung, da die Summe der Quadrate aller Dipolmo-
mente zu minimieren ist (L2- Norm).
1.6.2 ,,Single Moving Dipole"-Modell
Beim Modell des ,,Single Moving Dipole" werden die dynamischen Prozesse des
Gehirns gen

ahert, indem zu jedem Zeitpunkt ein unabh

angiger ECD die gesamte
neuronale Aktivit

at beschreibt. Somit ergibt sich im zeitlichen Verlauf das Modell
eines durch den Quellraum wandernden Dipols. Das Modell ist nur dann geeig-
net, wenn ausschlielich eine Hirnregion aktiv ist. Diese Annahme steht jedoch
h

aug im Widerspruch zu der zugrundeliegenden Physiologie, da i.d.R. mehrere
Hirnregionen aktiv sind, was zu erheblichen Milokalisationen f

uhren kann (siehe
Abb. 1.11).
Abbildung 1.11: Schematische Darstellung des Lokalisationsproblems bei Akti-
vit

at multipler Hirnregionen. Das Eindipolmodell f

uhrt zu einer Fehllokalisation,
da unterschiedlich angeregte Gebiete nicht dierenziert werden k

onnen (aus [96]).
1.6.3 R

aumlich-zeitliches Dipolmodell
Beim r

aumlich-zeitlichen Dipolmodell werden funktionell unterschiedliche Hirn-
areale zusammengefat und jeweils durch einen ECD bzw. eine RS abgebildet [93].
Dieser weist, entsprechend seiner Lage und eektiven Normalen des Areals, einen
station

aren Orts- (~r
i
) und Richtungsvektor (~q
i
) auf. Der entsprechende zeitliche
Verlauf wird durch die St

arke des Dipolmoments s
i
(t) festgelegt. Somit ergibt
sich f

ur die Potentialverteilung v
k
bzw. das Magnetfeld f
k
am Sensorort ~e
i
mit
dessen Orientierung ~o
i
als lineare Superposition der zugrundeliegenden Quellen
mit dem Fehler e:
v
k
=
X
i
c(~r
i
; ~q
i
; ~e
i
)  s
i
(t) + e bzw. f
k
=
X
i
c^(~r
i
; ~q
i
; ~e
i
; ~o
i
)  s
i
(t) + e (1.10)
was sich in Matrixschreibweise f

ur diskrete Zeitreihen (t = 1; : : : ; T ) folgender-
maen notieren l

at:
V = CS + e bzw. F =
^
CS + e (1.11)
Die Spalten der Matrizen C bzw.
^
C beschreiben die Potential- bzw. Magnetfeld-
verteilung (Topographie) an den Sensororten f

ur jeden einzelnen Dipol mit der
normierten St

arke 1, w

ahrend die Zeilen die Sensitivit

at jedes Ableiteorts f

ur die
unterschiedlichen Quellen widerspiegeln (sog. Lead-Field Matrix).
1.6.4 Berechnung der Dipollokalisation
Zur Bestimmung der freien Parameter (Ort und Orientierung der ECD's), wird
ein iteratives Verfahren angewendet, welches die quadratische Abweichung (L2-
Norm) der Summe aller Elemente der Datenmatrix U mit der Modellmatrix
^
U
minimiert:
" = k U  
^
U k
2
= k U   C  S k
2
(1.12)
= k U   C
 1
 C  U k
2
= k (I   C
 1
 C)  U k
2
Bei Verwendung dieser Norm entspricht der Fehler " der Restvarianz, welche
sowohl Rauschanteile der Messung als auch Fehler von Modellannahmen enth

alt.
Die grunds

atzliche Vorgehensweise des iterativen Verfahrens ist in Abb. 1.12 dar-
gestellt.
Abbildung 1.12: Iterative L

osung des inversen Problems zur Berechnung der
freien Orts- und Richtungsparameter von m

aquivalenten Stromdipolen (aus [96]).
1.7 Grunds

atzliche Unterschiede von EEG und
MEG
Sowohl EEG als auch MEG messen direkt die elektrische Hirnaktivit

at. Jedoch
gibt es prinzipielle Unterschiede, die hier dargestellt werden sollen:
1. W

ahrend beim EEG die Elektroden direkt auf dem Kopf angebracht wer-
den, benden sich die Sensoren des MEG in einer Meapparatur (Dewar),
da die SQUID's mit 

ussigem Helium gek

uhlt werden m

ussen. Die damit
notwendige Isolation zum Auenraum, verbunden mit den Abschirmma-
nahmen durch Prim

arspulen und der Geometrie des Dewars, welcher f

ur
unterschiedliche Kopfgr

oen angepat ist, l

at den eektiven Abstand der
Mespulen zum Hirn auf ca. 3-6 cm anwachsen. Bei gleicher Anzahl von
EEG-Elektroden und MEG-Sensoren weist das MEG also eine geringere
r

aumliche Au

osung auf.
2. Wie in Abschnitt 1.5 angesprochen, vermag das MEG keine radial orien-
tierten Quellen zu messen. Dies kann, entsprechend der Fragestellung, sich
als Vor- oder Nachteil f

ur bestimmte Messungen erweisen.
3. Der radiale Anteil eines beliebig orientierten Dipols im sph

arischen Volu-
menleiter wird umso gr

oer, je n

aher er zum Mittelpunkt ger

uckt wird. Da,
wie oben erw

ahnt, keine radial orientierten Dipole im MEG wahrgenommen
werden, k

onnen tieferliegende Quellen im Gehirn nur sehr begrenzt bzw. gar
nicht wahrgenommen werden [72].
4. Trotz schnell fortschreitender Technik der SQUID-Entwicklung ist das Sig-
nalrauschverh

altnis des MEG etwas geringer als das des EEG. Dabei stellt
nach Ahonen [1] jedoch das biologische Rauschen der Probanden/Patienten
bei modernen Systemen einen gr

oeren Anteil an Hintergrundaktivit

at als
das Rauschen des Mesystems.
Abbildung 1.13: Unterschiede der Verteilung bei EEG und MEG. Bei gleicher
Dipolanordnung ergibt sich f

ur das MEG eine um 90
o
gedrehte Verteilung der
Feldlinien im Vergleich zu den

Aquipotentiallinien des EEG.
1.8 Grundlagen der Magnetresonanztomo-
graphie
In dieser Arbeit werden Messungen der Magnetresonanztomographie (MRT) f

ur
die genaue Untersuchung von Darstellungsfehlern bei der Visualisierung genutzt
(siehe Kapitel 2). Weiterhin werden Vergleichsstudien an Probanden vorgenom-
men, bei denen spezielle MRT-Messungen,

ahnlich wie das MEG, Einblick auf die
dynamischen Hirnprozesse gew

ahren (siehe Kapitel 4). Daher werden die Grund-
lagen dieses Verfahrens hier prinzipiell erl

autert.
1.8.1 Kernspinresonanz
Die Methode der Magnetresonanztomographie beruht auf den physikalischen Ei-
genschaften der Atomkerne. Kerne mit ungerader Protonenzahl weisen einen Ei-
gendrehimuls (Kernspin) J auf. Der Betrag des Eigendrehimpulses ist gequan-
telt und kann nur die Einheiten jJ j = h 
q
I  (I + 1) annehmen. Dabei ist
h das Planck'sche Wirkungsquantum und I die Kernspinquantenzahl, welche
ganz- oder halbzahlige Werte annehmen darf. Entsprechend gilt f

ur eine Rich-
tungskomponente (z.B. Z-Richtung) des Eigendrehimpulses J
z
= h  m, mit
m =  I; I +1; ::; 0; ::; I 1; I, also 2I+1 Einstellm

oglichkeiten. Mit dem Kern-
spin ist stets auch ein magnetisches Dipolmoment  verbunden. Dieser Kernma-
gnetismus bildet die Grundlage der magnetischen Resonanz. Zwischen den beiden
Gr

oen besteht die einfache Beziehung
J =    (1.13)
wobei  als das gyromagnetische Verh

altnis bezeichnet wird und eine charakte-
ristische Konstante des betreenden Atomkerns ist [42]. W

ahrend f

ur chemische
und physikalische Untersuchungen im Prinzip alle Kerne mit J 6= 0 in Frage
kommen, wird f

ur die MRT-Untersuchungen fast ausschlielich der Kern des Was-
serstoatoms verwendet. Daf

ur sind zwei Gr

unde ausschlaggebend: Der H-Kern
kommt erstens mit Abstand am h

augsten in biologischen Geweben vor und hat
zweitens von allen stabilen Isotopen das gr

ote gyromagnetische Verh

altnis.
Im feldfreien Raum sind alle Orientierungen des magnetischen Moments  ener-
getisch gleichwertig. Die Kopplung an ein statisches Magnetfeld
~
B = (0; 0; B
0
)
f

uhrt zur Zeeman-Aufspaltung E
m
=  
z
B
0
m. F

ur die

Ubergangsfrequenz ergibt
sich
!
0
= B
0
(1.14)
wobei !
0
auch als Lamorfrequenz bezeichnet wird. Strahlt man die zur Lamor-
frequenz entsprechende Energie ein, so

andert der Kernspin seine Orientierung.
Diesen Eekt bezeichnet man als magnetische Resonanz. Wird zum statischen
Feld ein zus

atzliches, oszillierendes Hochfrequenzfeld (HF-Feld) B
1
mit einer be-
stimmten Frequenz !
HF
eingestrahlt, sind die Eigenzust

ande des Systems nicht
mehr station

ar. Bendet sich das Spinsystem vor dem Einschalten des B
1
-Feldes
im thermischen Gleichgewicht, so wird die Gleichgewichtsmagnetisierung
~
M
0
=
(0; 0;M
0
) unter dem Einu des HF-Feldes in der Zeit t
p
um den Winkel
 = !
HF
t
p
= B
1
t
p
(1.15)
aus der Gleichgewichtslage ausgelenkt. W

ahlt man die Einschaltdauer t
p
des HF-
Feldes gerade so, da sich die Magnetisierung um den Winkel  = 90
o
dreht, so
spricht man von einem 90
o
-Puls, bei  = 180
o
von einem 180
o
-Puls.
1.8.2 Relaxationsprozesse
Die Spins von Teilchen in Materie stehen in Wechselwirkung mit ihrer Umge-
bung, z.B. werden die Spins aufgrund von Gitterbewegungen st

andig in ihrer
Bahn gest

ort. Ein durch einen HF-Puls angeregtes Spinsystem strebt nach gewis-
sen Relaxationszeiten wieder seinem urspr

unglichen Gleichgewichtszustand zu.
Diese Relaxationsprozesse werden durch die sogenannten Bloch'schen Gleichun-
gen beschrieben (benannt nach dem Physiker Ernst Bloch). Dabei m

ussen zwei
unterschiedliche Relaxationszeiten unterschieden werden. Wird das statische Ma-
gnetfeld B
0
in z-Richtung angelegt, pr

azedieren die Spins um diese Achse. Strahlt
man senkrecht dazu mit dem HF-Feld einen 90
o
-Puls ein, so beschreibt die Zeit-
konstante T2 das Abklingen der Transversal- oder Quermagnetisierung. Sie ist
ein Ma daf

ur, wie schnell die durch den Puls in die xy-Ebene ausgelenkten Spins
wieder in ihre urspr

ungliche Lage zur

uckkehren. In realen MR-Experimenten tra-
gen nicht nur uktuierende lokale Magnetfelder zur Querrelaxation bei, sondern
auch Inhomogenit

aten des statischen Magnetfeldes B
0
. Da sich diese Eekte

uber-
lagern, ist die eektive Relaxationszeit T2

immer kleiner als die wahre, substanz-
spezische Querrelaxation T2.
Die z-Komponente ist durch das statische Feld schon ausgerichtet und mu des-
halb gesondert behandelt werden. Da der Spin mit seiner Umgebung wechselwirkt,
wird sich ein thermisches Gleichgewicht zwischen Spin und Umgebung einstellen.
Dies bedeutet, da sich der Spin teils im oberen, teils im unteren Zustand bendet.
Wird er von diesem Gleichgewicht entfernt, so strebt er wieder dem urspr

ungli-
chen Zustand zu. Die dazu ben

otigte Zeit T1 beschreibt daher das Abklingen der
L

angs- oder Longitudinalmagnetisierung.
1.8.3 Das Prinzip der Magnetresonanztomograpie
Wie aus Formel 1.14 ersichtlich, ist die Resonanzfrequenz eine eindeutige Funkti-
on des

aueren Magnetfeldes B
0
, d.h. aus einem homogenen Feld l

at sich keine
Ortsinformation erhalten, da f

ur alle Wasserstokerne die gleiche Resonanzfre-
quenz gilt.

Uberlagert man jedoch zum statischen Magnetfeld B
0
ein Gradien-
tenfeld B
g
= B
g
(z), wird die Feldst

arke, und somit die Resonanzfrequenz orts-
abh

angig. Die Amplitude des gemessenen Kernresonanzsignals I nach einem HF-
Anregungspuls ist proportional zur Dichte der vorhandenen Kerne. Damit ist die
notwendige ortsabh

angige Gewebeau

osung m

oglich. Entsprechend dem ben

otig-
ten Gewebekontrast kann die Aufnahme T1- oder T2-gewichtet werden.
In der Praxis wird die zu untersuchende K

orperregion in einzelne Schichten mit
einer Aufteilung in 256x256 unterteilt, wobei jedes Matrixelement selbst wieder-
um eine Grauwertabstufung von 256 aufweist. Die jeweiligen Schichten werden
sp

ater dann zu einem Bilddatensatz verarbeitet.
Kapitel 2
MEG-MRT Koregistrierung
Die Ergebnisse der inversen Berechnungen (siehe Abschnitt 1.6) liefern die funk-
tionelle Aktivit

at in den kortikalen Bereichen des menschlichen Hirns. Zur weite-
ren Verarbeitung werden die Lokalisationsergebnisse in bildgebenden Verfahren
projiziert, die die anatomische Struktur m

oglichst genau darstellen. Dies ist so-
wohl f

ur die physiologische Grundlagenforschung als auch f

ur die medizinische
Anwendung im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik von groer Bedeu-
tung, um eine physiologische Zuordnung der MEG-Ergebnisse zu erhalten. Als
bildgebendes Verfahren wird die Magnetresonanztomographie (MRT) verwendet,
da es aufgrund seines hervorragenden Weichteilkontrasts eine pr

azise Unterschei-
dung des Hirnparenchyms in z.B. graue und weie Hirnsubstanz erlaubt. Der
Vorgang, die funktionellen Areale auf das strukturelle Tomogramm mittels Koor-
dinatentransformation abzubilden, wird als Koregistrierung bezeichnet. Bei einer
ungenauen oder fehlerbehafteten Koregistrierung kann keine anatomisch struktu-
relle Zuordnung stattnden. Die m

oglichst genaue Zuordnung ist jedoch f

ur die
pr

achirurgische Diagnostik unerl

alich. Da das vorhandene System zur Koregi-
strierung viele Schw

achen und Ungenauigkeiten aufwies, mute eine wesentlich
pr

azisere und genauere Methode zur Koregistrierung entwickelt werden, die in
diesem Kapitel vorgestellt werden soll. Hierzu werden zun

achst die einzelnen,
notwendigen Schritte erl

autert und im Anschlu Fehlerquellen und ihre m

ogli-
chen Korrekturen bzw. Vermeidungen beschrieben.
2.1 Die Registrierung der Koordinatensysteme
Zur Berechnung des inversen Problems bis zur Darstellung der Aktivierung in
MRT-Bildern sind mehrere Transformationen zwischen verschiedenen Koordian-
tensystemen notwendig, die hier kurz erl

autert werden. Im Gegensatz zum EEG,
bei dem sich die Elektroden auf dem Kopf des Patienten/Probanden selbst be-
nden und somit Me- und Kopfkoordinatensystem identisch sind, ist das Me-
system des MEG mit dem Kryostaten (engl. Dewar) fest verbunden. Die Senso-
ren benden sich im Dewar, w

ahrend der Kopf innerhalb des Dewars zu diesem
Bezugssystem um mehrere Zentimeter in Richtung aller drei Koordinatenachsen
zun

achst einmal frei beweglich ist. Dewar- und Kopfkoordinatensystem sind somit
nicht identisch. Es ist also notwendig, die beiden Koordinatensysteme mit Hilfe
von spezieller Technik zu messen, um die beiden Systeme mit entsprechend zu be-
rechnenden Transformationsdaten ineinander

uberf

uhren zu k

onnen. In Abb. 2.1
ist die Verbindung von Kopf- und Dewar-Koordinatensystem dargestellt. Zus

atz-
lich wird gezeigt, wie das Kugelmodell, das zur Berechnung des inversen Problems
verwendet wird, zu diesem Koordiantensystemen in Beziehung steht. Die drei Ko-
ordinatensysteme geh

oren zum MEG und werden intern ineinander umgerechnet.
Unter der Koregistrierung selbst versteht man die Berechnung der Transforma-
tion eines MEG-internen Koordinatensystems (Dewar- oder Kopfkoordinaten) in
das entsprechende Koordinatensystem des MEG.
Das prinzipielle Verfahren zur Berechnung der Transformation zwischen Kopf-
und Dewarsystem ist fest mit dem in Heidelberg vorhandenenen MEG-System
der Firma Neuromag (NEUROMAG Ltd., Helsinki, Finnland) verankert und soll
hier stichpunktartig erl

autert werden:
 Am Kopf des Patienten/Probanden werden 4 Spulen angebracht, welche bei
Stromdurchu ein fokales Magnetfeld erzeugen k

onnen.
 Das Kopfkoordinatensystem der Person wird festgelegt: Hierzu werden zu-
n

achst drei anatomisch denierte Referenzpunkte (linker und rechter pr

a-
aurikul

arer Punkt, Nasion) mit Hilfe eines 3D-Digitalisierers eingemessen.
Die Punkte werden i.a. als Fiducials bezeichnet. Durch diese Punkte wird
das Kopfkoordinatensystem deniert. In dem so denierten Koordinaten-
system werden die Spulenpositionen und weitere Punkte des Kopfes einge-
messen.
 Nach Positionierung des Patienten im MEG wird zu Beginn jeder Messung
ein denierter Strom auf die Spulen gegeben, der ein entsprechendes Ma-
gnetfeld erzeugt. Dieses Magnetfeld wird vom MEG gemessen und kann mit
Hilfe von inversen Rechnungen im Koordinatensystem des MEG sehr genau
bestimmt werden. Da die Positionen der Spulen somit in beiden Koordina-
tensystemen bekannt sind, k

onnen die entsprechenden Koordinatentrans-
formationen leicht berechnet werden.
Obwohl diese Vorgehensweisen prinzipiell eine einfache und schnelle Berechnung
der Transformationsdaten erlaubt, weist dieses System Fehlerquellen auf, die teil-
weise nur durch sehr sorgf

altige Mevorbereitungen eingeschr

ankt bzw. vermieden
werden k

onnen. So wird nach dem Einmessen der angebrachten Magnetspulen

uberpr

uft, inwieweit sich die euklidischen Abst

ande der Spulen in den beiden
Abbildung 2.1: Erl

auterung der verschiedenen Koordinatensysteme. Die MEG-
internen Systeme bestehen aus Kopf-Koordinatensystem, in dem der Kopf mit-
tels 3D-Punktedigitalisierer eingemessen wird, Dewar-Koordinatensystem, in dem
sich die Sensorpositionen benden und dem Kugel-Koordinatensystem, in dem
die Berechnungen des inversen Problems stattnden. Unter der Koregistrierung
versteht man die Berechnung der Transformationsparameter von einem MEG-
internen System (Kopf- oder Dewarkoordinaten) in das entsprechende Koordina-
tensystem des MRT.
Koordinatensystemen unterscheiden. Bei zu groem Abstand mu das Einmes-
sen mittels 3D-Digitalisierers wiederholt werden. Da ein Verrutschen der Spulen
durch entsprechende Manahmen zur Fixation des Kopfes sehr schnell stattnden
kann, wird i.d.R. auf diese Fixation verzichtet. Dies setzt jedoch ein Mindestma
an Kooperationsbereitschaft seitens des Patienten voraus, den Kopf w

ahrend der
Messung nicht zu bewegen. Daraus resultierende Fehler geh

oren nicht zur Koregi-
strierung, sondern basieren auf systembedingten Gegebenheiten des vorhandenen
Verfahrens.
2.2 Methoden zur Kombination von MEG und
morphologischen Tomogrammen
Die bisher verwendeten Methoden zur Kombination von bildgebenden Verfahren
lassen sich in zwei grunds

atzliche Kategorien einteilen. W

ahrend die einen Me-
thoden auf internen Informationen der bildgebenden Verfahren beruhen, basieren
andere Verfahren auf extern angebrachten Referenzsystemen, wie etwa Marker
oder bestimmten Befestigungen. Zu den letzteren Verfahren z

ahlen z.B. stereo-
taktische Rahmen und Gebi- oder Sch

adelabdruck [91][71]. Diese sind i.d.R. f

ur
das MEG nicht geeignet, da sie entweder sehr invasiv sind oder durch die not-
wendige Fixierung der Gebi- oder Sch

adelabdr

ucke zu Druckstellen (und somit
zu Schmerzbildung) oder Schluckbeschwerden f

uhren k

onnen. Dies kann insbe-
sondere bei Versuchen, bei denen die Aufmerksamkeit ein wichtige Rolle spielt,
zu grunds

atzlichen Problemen f

uhren. Zu den ersten Verfahren z

ahlt man:
 Zuordnung anatomisch markanter Punkte (wie z.B. Nasion, pr

aauri-
kul

are Punkte) in beiden Memodalit

aten. Dies ist das in Heidelberg vor-
handene System der Firma Neuromag, das von H

am

al

ainen [46] entwickelt
wurde.
 Konturmatching-Verfahren
1
Bei diesem Verfahren wird die Kopfober-


ache in beiden Memodalit

aten m

oglichst genau bestimmt. Anschlieend
werden mit Hilfe von Algorithmen die jeweiligen Konturen zur Deckung
gebracht. Das Verfahren wurde zum ersten Mal von Kober [67] zur Koregi-
strierung von MEG und MRT verwendet.
Der groe Vorteil dieser Verfahren liegt in der Tatsache, da die Messungen un-
abh

angig voneinander durchgef

uhrt werden k

onnen. Dies erlaubt die einfache
Handhabung von retrospektiven Untersuchungen, welche besonders im Hinblick
auf medizinische Diagnostik von groer Bedeutung sind. Das bisher verwendete
Verfahren der Zuordnung anatomisch markanter Punkte erlaubt eine Koregistrie-
rung von MEG und MRT innerhalb weniger Minuten, weist jedoch eine Reihe von
Ungenauigkeiten auf, die den sehr genauen Anforderungen an eine pr

achirurgische
Fragestellung nicht gerecht wird. So beruht die Koregistrierung auf der visuellen
Zuordnung von nur drei anatomisch denierten Strukturen (Nasion, linker und
rechter pr

aaurikul

arer Punkt) im MRT-Bild. Dies bringt folgende Nachteile mit
sich:
1
Auch in der deutschen Fachliteratur wird i.d.R. das englischeWort ,,Matching" als Synonym
f

ur ,,

Uberlagerung", ,,Registrierung" oder ,,Anpassung" verwendet [85][108]. Dieser Konvention
wird hier entsprochen.
1. Die Zuordnung der drei Punkte erfolgt im 2D-Schichtenbild. Da somit keine
Tiefeninformation gegeben ist, kann die dritte Dimension nur mit Durch-
fahren mehrerer in Frage kommender Schichten gewonnen werden. Die Ge-
fahr einer Falscheinsch

atzung in diese Dimension ist somit relativ gro. Je-
doch auch im 2D-Schichtenbild erfordert eine Zuordung der beiden pr

aau-
rikul

aren Punkte einige Erfahrung.
2. Im klinischen Alltag wird die Einmessung der Referenzpunkte i.d.R. im
Rahmen der Mevorbereitung von den zust

andigen, medizinisch-technischen
Assistenten durchgef

uhrt. Die Auswertung der Daten und somit auch die
Koregistrierung wird jedoch von entsprechend ausgebildetem Fachpersonal
verwirklicht. Die Einmessung der drei Punkte kann von Person zu Person
um einige Millimeter wanken. Somit ist eine Absprache notwendig, ob die
Punkte im MRT richtig zugeordnet wurden.
3. Artefakte im MRT-Bild in der Umgebung der zu bestimmenden Punkte
k

onnen, da die Transformationswerte nur auf drei Punkten beruhen, sehr
groe Fehler ausmachen, die sich nur durch wiederholte Erstellung eines
Patienten/Probanden-MRT-Datensatzes minimieren lassen.
4. Bei der Aufnahme der drei Referenzpunkte mu sehr genau darauf geachtet
werden, diese konsistent einzumessen. Fehler k

onnen entstehen, indem der
Datentracker zu stark aufgesetzt oder vor der kompletten Registrierung der
Koordinaten zur

uckgenommen wird.
5. Bei entsprechend groen Abst

anden der Schichten des MRT-Bildes ist keine
M

oglichkeit der Interpolation zwischen den Schichten m

oglich, so da der
Fehler bei der Bestimmung der Punkte die Genauigkeit der Transformation
beeintr

achtigt.
6. Es bestehen keinerlei Objektivierungsm

oglichkeiten zur Fehlerkontrolle. In-
wieweit zus

atzlich eingemessene Punkte im MRT-Bild von der realen Stelle
abweichen, l

at sich

uber Visualisierungshilfsmittel nur grob nachvollziehen.
Da f

ur die genauen Anforderungen der pr

achirurgischen Diagnostik eine wesent-
lich pr

azisere Koregistrierung notwendig ist, wird im Rahmen der Doktorarbeit
die Entwicklung eines Konturmatching-Verfahrens vorgestellt. Dieses Verfahren
bietet die M

oglichkeit der vollst

andigen Automatisierung, so da die oben auf-
gef

uhrten Fehler vermieden werden k

onnen.
Abbildung 2.2: Koregistrierung

uber Zuordnung anatomisch markanter Punkte
im 2D-Schichtenbild. Der pr

aaurikul

are Punkt mu auf den drei Schichtaufnah-
men eindeutig zugewiesen werden.
2.3 Matching-Verfahren
2.3.1 Klassizierung von Transformationen
Transformationen k

onnen nach ihrem Elastizit

atsgrad klassiziert werden [57].
Die Klassen werden so deniert, da sie (mathematisch) abgeschlossen sind
2
. Die
einfachste Klasse ist die der ,,rigiden" (starren) Transformationen. Sie erlauben
eine beliebige Kombination von Drehungen und Verschiebungen eines Datensat-
zes.
~y = cR~x +
~
T (2.1)
Hierbei ist ~x der n-dimensionale Punktvektor des Ursprungsbildes, ~y der dazu-
geh

orige Punktvektor im Zielbild, c der Skalierungsfaktor,
~
T der Translationsvek-
tor und R die Rotationsmatrix. Die Bedingungen, welche an die Rotationsmatrix
einer rigiden Transformationsmatrix gestellt werden, k

onnen folgendermaen for-
muliert werden:
R
T
R = I (2.2)
det(R) = 1 (2.3)
was beinhaltet, da die Matrix erstens orthonormal ist und zweitens eine echte
Rotation darstellt (keine Spiegelung). Die n

achste Klasse bilden die ,,anen"
Transformationen, die Scherungen und Skalierungen zulassen:
~y = S
1
S
2
R~x +
~
T =W~x +
~
T (2.4)
Hierbei beschreiben die Matrizen S
1
und S
2
die Scherung und Skalierung, welche
mit der Rotationsmatrix R zu einer Matrix W zusammengefat werden k

onnen.
Im Unterschied zur rigiden Transformation kann diese Matrix beliebig reelwertig
2
d.h., da mehrere Transformationen einer Klasse hintereinander verkettet, wieder eine
Transformation derselben Klasse ergeben.
sein. Die allgemeinste Klasse bilden die ,,welligen" oder ,,elastischen" Trans-
formationen, die durch eine beliebige Funktion F beschrieben werden:
~y = F (~x) (2.5)
Da MRT-Bilder aufgrund von Schwankungen und Ungenauigkeiten bez

uglich der
technisch teilweise schwer zu realisierenden, genauen Gradientenfelder leichte Ska-
lierungsfehler von einigen Prozent in den jeweiligen drei Richtungsachsen aufwei-
sen k

onnen, ist die Berechnung einer rigiden Transformation nicht ausreichend,
so da im Rahmen der Koregistrierung MEG-MRT die Berechnung einer anen
Transformation stattnden mu.
2.3.2 Konturmatching-Verfahren
Mit dem Einzug der bildgebenden Verfahren in die Medizin wurden in den letzten
Jahren eine Reihe von Algorithmen entwickelt, die das Matching verschiedener
Bild-Aufnahmeverfahren, wie z.B. MRT und Comuter-Tomographie, erlauben.
Eine gute

Ubersicht hierzu ndet man z.B. bei Wedekind [108] und Prokrant[85].
Die meisten dieser Verfahren beziehen sich jedoch auf das 3D-Problem, d.h. das
Matching von kompletten 3D-Volumen-Datens

atzen.
Sehr gut geeignet f

ur das MEG-MRT-Koregistrierungsproblem ist das sogenann-
te ,,Iterative Closest Point" Verfahren (ICP), das im Jahre 1992 von Besl und
McKay entwickelt wurde [7]. Das Verfahren reduziert das allgemeine, nicht-lineare
Minimierungsproblem bei der Registrierung von Ober

achen, welche beliebig dar-
gestellt sein k

onnen (Punkte, Triangulierung, Parametrisierung), auf ein iterati-
ves Punktmatching-Problem. Ausgehend von einer initialen Position und Ori-
entierung wird zu jedem Punkt des Zielpunktesatzes der Punkt mit geringstem
euklidischem Abstand auf der Ober

ache des Ausgangsdatensatzes gesucht (,,Bil-
dung von Punktepaaren"). Anschlieend lassen sich mit verschiedenen Algorith-
men die Transformationsparameter berechnen. Die resultierende Transformation
wird auf den Zieldatensatz angewendet und der komplette Vorgang wiederholt.
Die endg

ultige Transformation ist gefunden, wenn sich die Transformationswerte
bzw. bestimmte Vorgabeparameter nicht mehr

andern. Die grunds

atzliche Vor-
gehensweise f

ur das Konturmatching-Verfahren mit Hilfe des ICP ist in Abb. 2.3
dargestellt. Das generelle Problem l

at sich mathematisch wie folgt beschreiben:

2
=
N
X
i=1
k (SM~r
MEG
i
+ T )  ~r
MRT
i
k
2
= Minimum (2.6)
mit :
~r
MEG
i
: i-ter Abtastpunkt im MEG-Koordinatensystem
~r
MRT
i
: Aufpunkt auf der rekonstruierten Ober

ache zum Punkt~r
MEG
i
S : Skalierungsmatrix
M : Rotationsmatrix
T : Translationsvektor
Zur Minimierung mehrdimensionaler Funktionen stehen eine Reihe herk

ommli-
cher Algorithmen zur Verf

ugung, die auf iterativer Basis eine vorgegebene Fehler-
funktion minimieren, wie z.B. der ,,Downhill Simplex"- oder der ,,Powell Direction
Set"-Algorithmus [84]. Diese Algorithmen weisen jedoch den Nachteil auf, da f

ur
das Aunden eines Minimums einer vorhandenen Punktekonstellation der Wert

2
der Fehlerfunktion mehrere hundert Male berechnet werden mu, um f

ur diese
Punktepaare die optimalen Transformationsparameter zu ermitteln.
Abbildung 2.3: Generelle Vorgehensweise beim Konturmatching-Verfahren von
einem Punktesatz D und einem Ober

achensatz O, der in beliebiger Form (Punk-
te, Triangulierung, Parametrisierung) vorliegen kann.
Somit besteht die Gefahr, da ein besseres Minimum, aufgrund von nicht geteste-
ten Parametereinstellungen

uberlaufen und nicht aufgefunden wird. Als weiterer
Nachteil dieser Algorithmen mu die ben

otigte Rechenzeit in Betracht gezogen
werden, da die st

andige Berechnung der Fehlerfunktion  i.d.R. sehr viel Rech-
nerleistung erfordert. Aus diesem Grund wird im Rahmen der Doktorarbeit ein
anderer Ansatz zur Bestimmung der Transformationsparameter gew

ahlt und im-
plementiert.
Das Verfahren verwendet eine andersartige Darstellung zur Beschreibung von Ro-
tationen, sogenannten Quaternions. Es beruht auf der Bestimmung der Eigenvek-
toren einer 4x4 Matrix Q, die sich rein aus geometrischen Daten der Punktepaa-
re zusammensetzt. Hierzu werden zun

achst die zugeh

origen Punkte auf Schwer-
punktskoordinaten transformiert. Aus diesen Werten wird die Matrix Q ermittelt.
Der 4-Vektor (Quaternion), der zu dem h

ochsten Eigenwert der Matrix Q geh

ort,
beschreibt die bestm

oglichen Rotationsparameter. Die entsprechenden Translati-
onswerte ergeben sich aus der Dierenzbildung des Schwerpunktes der zugeh

ori-
gen Punkte des Ober

achendatensatzes O
MRT
und dem rotierten Schwerpunkt
des Punktedatensatzes D. Entsprechend wird ein Skalierungsfaktor ermittelt.
Somit sind f

ur eine gefundene Menge von zugeh

origen Punktepaaren die bestm

ogli-
chen Transformationsdaten direkt ermittelt und m

ussen nicht iterativ bestimmt
werden. Die grunds

atzliche mathematische Beschreibung des Verfahrens wurde
von B.K. Horn [50] entwickelt und wird in Anhang B genau erl

autert. Zur Im-
plemetierung der Konturmatching-Methode ist es jedoch notwendig, die Ober-


ache des menschlichen Kopfes zu modellieren. Dies wird im n

achsten Abschnitt
erl

autert.
2.3.3 Ober

achengenerierung des menschlichen Kopfes
aus MRT-Daten
Zur Koregistrierung

uber Konturmatching-Verfahren ist zun

acht eine m

oglichst
wirklichkeitsgetreue Generierung der Ober

ache des menschlichen Kopfes notwen-
dig. Hierzu gibt es eine Anzahl von Algorithmen, die, basierend auf unterschied-
lichen Verfahren, eine triangulierte bzw. parametrisierte Ober

achendarstellung
des Kopfes aus Volumendatens

atzen, wie z.B. CT- oder MRT-Daten, erzeugen.
Das bekannteste Verfahren auf medizinischem Gebiet ist der sog. ,,Marching-
Cubes Algorithmus" [70]. Hierbei wird im voraus ein Schwellwert f

ur die zu be-
stimmende Ober

ache festgelegt. Anschlieend wird der Raum in Bereiche mit
Werten gr

oer bzw. kleiner diesem Schwellwert aufgeteilt und daraufhin in Drei-
ecke zerlegt. Beim sog. ,,Snake"-Verfahren wird

uber die Minimierung einer Ener-
giefunktion die Ober

ache generiert. Die zu minimierende Energiefunktion weist
mehrere Terme auf, die den unterschiedlichen Anforderungen an z.B. scharfe Kan-
ten, Schwellwert und Steigkeit zur Anpassung an die Ober

ache Rechnung tra-
gen [64].
Beide Verfahren weisen jedoch den Nachteil auf, da bei Angabe eines bestimmten
Schwellwertes alle Voxel mit dem entsprechenden Kriterium verarbeitet werden.
Da sich die Grauwerte eines MRT-Schichtenbildes von z.B. Haut und Kortex
kaum unterscheiden, wird somit die Triangulierung der Hirnsubstanz automa-
tisch mitberechnet und kann nur mit einem groem Mehraufwand an Rechnun-
gen herausgeltert werden. Ein weiterer Nachteil liegt in der Zweideutigkeit der
Orientierung der Normalenvektoren, die f

ur die Berechnung zur Koregistrierung
in manchen F

allen mitber

ucksichtigt werden m

ussen, wie in Abschnitt 2.3.4 noch
genauer erl

autert wird.
Abbildung 2.4: Erl

auterung der Ober

achengenerierung. A: Eine initiale Ku-
gel wird um den Volumensatz gelegt, B + C: Die Kugel zieht sich aufgrund von
verschieden regulierbaren Kr

aften auf einen vorgegebenen Schwellwert zusammen,
D: Die Ober

ache ist vollst

andig generiert.
Ein sehr geeignetes Verfahren, die Ober

ache des menschlichen Kopfes zu ex-
trahieren, ist das sogenannte iterative Morphing. Bei diesem Verfahren wird eine
initiale, triangulierte Kugel um das 3D-Schichtenbild gelegt, welches das Bild
vollst

andig umgibt. Das Netz wird anschlieend Schritt f

ur Schritt auf einen vor-
gegebenen Schwellwert zusammengezogen, wie dies in Abb. 2.4 zu sehen ist. Dabei
wird w

ahrend jeder Morphing-Iteration ein Translationsvektor f

ur jeden Vertex
des Netzes berechnet. Der Translationsvektor wird durch eine Anzahl von Kr

aften
festgelegt, welche die neue x-, y-, und z-Position des Vertex bestimmen. Diese Be-
rechnungen erfolgen lokal, so da nur die Information in der Nachbarschaft des
Punktes verwendet wird. Folgende Kr

afte werden zur Aundung der Ober

ache
verwendet:
 Gl

attungskoezient : Der Gl

attungskoezient gibt an, in welchem Ma-
e sich ein Vertex in Richtung der Positionen der umgebenden Nachbar-
punkte bewegt. Je gr

oer dieser Koezient, umso geringer werden scharfe
Konturen, wie z.B. die Ohren moduliert.
 Ober

achenkoezient : Dieser Koezient verbindet zwei Gr

oen, um
den Translationsvektor f

ur jeden Vertex zu bestimmen. Die erste Kompo-
nente beschreibt dabei die Translation entlang der Ober

achennormalen des
Vertex. Ist dieser Wert positiv, wird das Netz zusammengezogen und w

achst
somit, ausgehend von der initialen Kugel, in Richtung Kugelmittelpunkt.
Bei der zweiten Komponente wird der Intensit

atswert des Volumensatzes
an den aktuellen Koordinaten des Vertex bestimmt. Ist dieser Wert kleiner
als ein vorgegebener Schwellwert, bewegt sich der Vertex weiter nach innen.
Entsprechend w

achst das Gitter wieder nach auen, falls der Schwellwert
schon

uberschritten wurde. Erreicht der Vertex ein Voxel, wo die Intensit

at
von einem Schwellwert unterhalb zu einem Schwellwert oberhalb wechselt,
wird

uber Interpolation, und somit im Subvoxelbereich, die entsprechende
Position innerhalb des Voxels ermittelt und der Vertex in Richtung dieses
Schwellwertes bewegt.
Morphing-Verfahren sind eine Methode, die auch in der Medizintechnik ihren
Einzug gefunden haben [23]. Dr. Rainer Goebel, Max-Planck Institut f

ur Hirnfor-
schung in Frankfurt, hat das Verfahren des ,,iterative Morphing" ausgebaut und in
einer kommerziellen Auswerte-MRT-Software, genannt ,,BrainVoyager" [38][39],
dem Institut f

ur Biomagnetismus der Universit

at Heidelberg zur Verf

ugung ge-
stellt. So konnte eine entsprechende Koregistrierungssoftware integriert werden.
2.3.4 Die Bestimmung der Punktepaare
Die iterative Vorgehensweise zur Bestimmung der Transformationsparameter wur-
de bereits in Abschnitt 2.3.2 erl

autert. Wie aus Abb. 2.3 ersichtlich, ist f

ur jeden
Schleifendurchlauf des Algorithmus die Bestimmung des Punktes mit geringstem
euklidischen Abstand auf der Ober

ache des Ausgangsdatensatzes O
MRT
zu je-
dem Punkt des Datensatzes D notwendig (,,Bildung von Punktepaaren"). Da der
Datensatz O
MRT
trianguliert vorliegt, kann zur Bestimmung der Aufprojektion
die Informationen der Dreicke mit Hilfe von Interpolation in die Rechnung ein-
bezogen werden, um eine m

oglichst genaue Anpassung des Datensatzes D an die
Ober

ache des MRT zu garantieren.
Um eine Koregistrierung in m

oglichst kurzer Zeit durchf

uhren zu k

onnen, ist eine
Optimierung der Suchstrategie zur Aundung der Punktepaare dringend erfor-
derlich, wie folgende

Uberlegung verdeutlichen soll. Bei einer durchschnittlichen
Anzahl von ca. 40-60 Punkten des Datensatzes D und einer Menge von ca. 20.000
Punkten auf dem triangulierten Ober

achendatensatz O
MRT
ergibt sich f

ur je-
de Berechnung der Punkepaare eine Gr

oenordnung von etwa 50  20:000 = 10
6
ben

otigten Abstandberechnungen. Durch entsprechende Organisation der Daten
ist es m

oglich, die jeweiligen Nachbarn eines Punktes auf dem Datensatz O
MRT
zu ermitteln. Nach einigen Suchschritten wird sich der Algorithmus in der N

ahe
eines Minimums benden, so da sich die entsprechenden Transformationswerte
nur noch in kleinen Schritten

andern. Dies heit jedoch, da sich die neu zu er-
mittelnden ,,n

achsten" Punkte auf dem Datensatz O
MRT
schon in der N

ahe des
vorher gefundenen benden. Somit ist nicht mehr eine Suche

uber alle Punkte
notwendig, sondern es gen

ugt, den neu zuzuordnenden Punkt in der N

ahe des
vorher bestimmten Punktes suchen zu lassen.
Abbildung 2.5: Erl

auterung der Suchstrategie zur schnellen Aundung von
Punkten mit minimalem Abstand
Wieviele Nachbarpunkte in die Suche mit einbezogen werden sollen, l

at sich

uber
die ,,Suchtiefe" steuern. Dies wird in Abb.2.5 veranschaulicht. Bei einer Suchtie-
fe zweiter Ordnung werden anstatt der vorherigen 20.000 Punkte nur noch ca.
15-20 Punkte

uberpr

uft. Dies f

uhrt zu einer Verringerung der ben

otigten Ab-
standberechnungen um einen Faktor der Gr

oenordnung 10
3
. Es sollte in diesem
Zusammenhang darauf hingewiesen werden, da die Optimierung der Suchstrate-
gie keinen Einu auf die Genauigkeit der zu berechnenden Transformationswerte
hat, sondern lediglich eine wesentlich schnellere Berechnung erlaubt. Dies kommt
besonders im Hinblick zur Aundung des globalen Minimums zur Geltung (siehe
Abschnitt 2.4.3).
Eine besondere Bedeutung kommt nun den Normalenvektoren der Vertices des
Ober

achennetzes zu. Da die Skalierungsfaktoren der drei Koordinatenachsen er-
mittelt werden, mu bekannt sein, in welche Richtung ein Punkt des Gitters ver-
schoben werden kann, um den zugeh

origen Aufpunkt zu ermitteln. Ohne Kenntnis
der Verschiebungsrichtung k

onnen die Skalierungswerte nicht iterativ bestimmt
werden. Weiterhin kommt es im klinischen Alltag relativ h

aug vor, da simultan
zum MEG 32-64 EEG-Kan

ale mitgemessen werden (z.B. bei Epilepsieuntersu-
chungen). Die auf dem Kopf angebrachten Elektroden weisen i.d.R. eine Dicke
von ca. 6 mm auf und werden genau wie alle anderen Punkte mit Hilfe des 3D-
Digitalisierers aufgenommen
3
.
3
Es gibt inzwischen ringf

ormige Elektroden, welche sehr ach auf dem Kopf anliegen und in
Man hat somit weitere Punkte des Kopfes deniert, die zwar die Ober

ache be-
schreiben, jedoch alle einen gewissen Abstand aufweisen. Will man diese Informa-
tion

uber die Ober

ache mitverarbeiten, mu dieser Abstand mitber

ucksichtigt
werden. Dazu ist ebenfalls die Kenntnis der Normalenvektoren notwendig.
Die Richtung der Normalenvektoren eines jeden Vertex kann zu Beginn der Ober-


achengenerierung eindeutig festgelegt werden. Damit ist eine Festlegung bei Fer-
tigstellung des Gitters ebenfalls gegeben, so da die Normalenvektoren f

ur die Be-
rechnung der Skalierung und Ber

ucksichtigung der Elektrodendicke zur Verf

ugung
stehen.
2.4 Die Genauigkeit des Konturmatching-
Verfahrens
Zur Untersuchung der Genauigkeit des Konturmatching-Verfahrens wurden im
Rahmen der Doktorarbeit Simulationen mit idealisierten Daten durchgef

uhrt. Zur
grunds

atzlichen Fehleranalyse m

ussen folgende Ein

usse kritisch durchleuchtet
werden:
 Fehler durch Ungenauigkeiten des 3D-Digitalisierers, bzw. durch falsches
Digitalisieren an entsprechenden Stellen des Kopfes
 Fehlerquellen bei der Generierung der Kopfober

ache.
 Fehlerquellen durch zu geringe Anzahl der Digitalisierungspunkte (Problem
der lokalen Minima)
 Einu des Rauschpegels auf die Genauigkeit der Transformation
2.4.1 Fehler durch Digitalisierung
Es ist einfach ersichtlich, da bestimmte Regionen des Kopfes zwar grunds

atz-
lich wie jede andere Region digitalisiert werden k

onnen, jedoch mit einer groen
Wahrscheinlichkeit zu deutlichen Fehlern f

uhren, da sie ein hohes Ma an Be-
weglichkeit, Verformbarkeit oder Dehnbarkeit aufweisen. So sollten z.B. Digitali-
sierungspunkte am Kinn vermieden werden, da es schwierig ist, festzustellen, ob
w

ahrend der Einmessung Kau- oder Schluckbewegungen stattgefunden haben.
Zur Fixierung des Kopfes werden bei der MRT-Aufnahme h

aug an den Kopfsei-
ten Schaumpolster angebracht, so da die Ohren im beiden Memodalit

aten star-
ke Unterschiede aufweisen. Sie sollten ebenfalls im voraus von der Digitalisierung
der Mitte eine

Onung aufweisen. Somit kann man die Position der Elektroden direkt auf der
Kopfhaut bestimmen. Eine Ber

ucksichtigung der Elektrodendicke mit Hilfe der Normalenvek-
toren entf

allt daher.
ausgenommen werden. Weiterhin sollte die Digitalisierung von Punkten vermie-
den werden, die sich sehr nahe an K

orper

onungen benden, wie z.B. Geh

organg
oder Nasenl

ocher, da an diesen Stellen Fehler bei der Generierung der Ober

ache
leicht auftreten k

onnen. Aus diesem Grunde werden grunds

atzlich zwei ,,Regi-
ons Of Interest" (ROI) unterschieden, die sich zur Digitalisierung eignen, jedoch
unterschiedliche Eigenschaften aufweisen:
 Sch

adelkalotte: Punkte dieser Region weisen ein geringes Ma an Ver-
formbarkeit auf. Setzt man den 3D-Digitalisierer in dieser Region an, erfolgt
eine nur sehr geringe Deformierung der betreenden Stelle. Da die Koporm
in diesem Bereich in erster N

aherung Kugel- bzw. Ellipsoidsymmetrie auf-
weist, k

onnen jedoch Mehrdeutigkeiten bez

uglich der Rotation auftreten,
da verschiedene Winkelkonstellationen nahezu gleiche Bewertungskriterien
der Transformation liefern.
 Gesicht: Das Gesicht weist, im Gegensatz zur Sch

adelkalotte, ein hohes
Ma an Form- und Kr

ummungs

anderungen auf, die sehr genau die indi-
viduelle Koporm beschreiben. Gleichzeitig jedoch lassen sich Teilbereiche
des Gesichts (z.B. die Backen) durch Aufsetzen des 3D-Datentrackers leicht
verformen, so da aus diesem Bereich wiederum nur Punkte digitalisiert
werden sollten, die relativ wenig Fettgewebe aufweisen, wie z.B. die Nase,
Stirn mit Schl

afen, Jochbein und Teile der Augenh

ohlen.
Nach einfachen Messungen mittels Schieblehre werden z.B. die Backen schon
durch leichten Druck um mehrere Millimeter verschoben. Die Genauigkeit des
3D-Digitalisierers betr

agt laut Herstellerangaben 2.4 mm, bei einer Entfernung
von 5-70 cm zum Empf

anger.
Abbildung 2.6: Pr

azisions-
eichblock, der mit computerun-
terst

utzter Fr

asung f

ur die

Uber-
pr

ufung des 3D-Digitalisierers
erstellt wurde.
Da die Koregistrierung im hohen Mae von der
Genauigkeit des Digitalisierers abh

angt, wur-
de von einer Feinmechanikwerkstatt - mittels
computerunterst

utzter Fr

asung - ein Pr

azisi-
onseichblock erstellt, der es erlaubt, die an-
gegebene Fehlergenauigkeit nachzuvollziehen
(siehe Abb. 2.6). Dieser Eichblock besteht aus
einem einfachen Koordinatenkreuz, das auf
den jeweiligen Achsen kleine Einfr

asungen mit

aquidistanten Abst

anden von 5 mm aufweist.
Die Spitze des Digitalisierers kann bequem
in eine solche Einfr

asung aufgesetzt werden,
um somit metechnisch gleiche Punkte inner-
halb verschiedener Messungen zu ermitteln.
Zur Bestimmung der Genauigkeit des Digita-
lisierers wurden in alle drei Raumrichtung je-
weils vier unabh

angige Messungen mit jeweils
zehn Punkten vorgenommen. Beginnend bei 2 cm bis einschlielich 10 cm wurden
jeweils f

unf Punkte auf dem positiven und negativen Achsenabschnitt eingemes-
sen. Dabei wurde der Betrag des Abstandes vom Sollwert zum gemessenen Wert
berechnet und anschlieend gemittelt. Die Ergebnisse sind in Abb. 2.7 dargestellt.
Die Abbildung zeigt, da die Ein

usse der Digitalisierungsfehler sehr gering sind.
So

ubersteigen sie in keinem Fall einen Wert von 2.0 mm. Anhand der Standard-
abweichung, die durch Striche an den entsprechenden Balken in Abb. 2.7 ge-
kennzeichnet ist, wird weiterhin deutlich, da keine starken Schwankungen der
mittleren Fehlerwerte auftauchen.
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Abbildung 2.7: Megenauigkeit des 3D-Digitalisierers auf den drei Koordina-
tenachsen. Gemessen wurden f

ur jede Koordiantenachse 10

aquidistante Punkte
auf einem Eichblock in 4 unabh

angigen Messungen.
Zur

Uberpr

ufung m

oglicher Skalierungsfehler der Achsen wurde die Abweichung
zum Sollwert f

ur die positiven und negativen Achsen getrennt berechnet. Die
Werte liegen f

ur die positive X-Achse bei 0.34 mm, f

ur die negative X-Achse bei
-0.21 mm, f

ur die positive Y-Achse bei -0.43 mm und f

ur die negative Y-Achse
bei -0.51 mm. Die Schwankungen sind

auerst gering, so da im Rahmen der
Megenauigkeit kein Skalierungsfehler festgestellt werden konnte.
2.4.2 Fehler der Ober

achengenerierung
Wie schon in Abschnitt 2.3.3 erl

autert, existiert die M

oglichkeit bei Erstellung
der Kopfober

ache verschiedene Parameter zu variieren, um eine optimale Isokon-
turdarstellung des Kopfes zu erhalten. Variable Parameter sind z.B. die Anzahl
der beteiligten Punkte bzw. Dreiecke, der Schwellwert, auf den das gesamte Netz
zusammengezogen werden soll und die Steigkeit, wie stark bei scharfen Kanten
und

Onungen das Gitter deformiert werden soll. Zur Untersuchung, welche Ein-


usse unterschiedliche Parameter auf die Genauigkeit der Koregistrierung haben,
wurden von mehreren MRT's jeweils 2 Grundnetze erzeugt. Die erste Ober

ache
wurde mit 20.000, die zweite mit 80.000 Dreiecken generiert, wobei die Netze je-
weils auf eine Graustufenschwelle vom Wert 30 zusammengezogen wurden (siehe
Abbildung 2.8: Erl

auterung zur Untersuchung der Genauigkeit verschiedener
Netzparameter.
A: Es werden zwei Ausgangsgitter mit unterschiedlicher Dreiecksanzahl und
Schwellenwert 30 erzeugt,
B : Von diesen Netzen werden sowohl aus dem Gesichtsbereich als auch aus dem
Bereich der Sch

adelkalotte 100 Punkte herausgenommen.
C : Nun werden zwei Vergleichsgitter mit gleicher Dreiecksanzahl wie die Aus-
gangsgitter, jedoch mit Schwellenwert 60 erzeugt. Der Abstand der 100 Punkte
vom Ausgangsgitter zum Vergleichsgitter wird ermittelt.
Abb. 2.8 A). Weiterhin wurden 2 Vergleichsnetze mit gleicher Dreiecksanzahl,
jedoch mit einer Graustufenschwelle von 60 erzeugt. Diese beiden Vergleichnet-
ze werden im weiteren Verlauf mit Netz-20/60 (20.000 Dreiecke, Schwellwert
60) und Netz-80/60 (80.000 Dreiecke, Schwellwert 60) bezeichnet. Von den bei-
den Grundnetzen wurde f

ur jede ROI (siehe S. 37) ein Punktdatensatz von 100
Punkten der Ober

ache mit Hilfe eines Zufallsgenerators extrahiert (Bezeichnung:
Front-20/30, Top-20/30, Front-80/30, Top-80/30, siehe Abb. 2.8 B). Berechnet
wurde nun der mittlere quadratische Abstand eines Punktdatensatzes und der
Punkt mit maximaler Abweichung gegen ein Vergleichssatz (siehe Abb. 2.8 C):
 Front-80/30 gegen Netz-20/60
 Front-20/30 gegen Netz-80/60
 Top-80/30 gegen Netz-20/60
 Top-20/30 gegen Netz-80/60
Der mittlere quadratische Abstand (engl: Root Mean Square, kurz RMS) ist dabei
wie folgt deniert:
RMS =

1
N
X
k x
i
  x
0
i
k
2

1
2
(2.7)
Die Ergebnisse sind in Abb. 2.9 A f

ur die ROI der Gesichtspunkte, in 2.9 B f

ur
die ROI der Sch

adelkalotte aufgetragen. Aus beiden Abbildungen wird deutlich,
da der mittlere quadratische Fehler der Punkte gegen die Netze einen Wert von
0.5 mm nicht

ubersteigt, sondern f

ur beide ROI's deutlich darunter liegt. Der ma-
ximale Fehler kann bis zu 1.6 mm steigen, liegt jedoch im Durchschnitt deutlich
unter 1.2 mm. Somit erweist sich der Einu von Fehlern der Ober

achengenerie-
rung auf die zu berechnenden Transformationswerte als sehr gering. Wichtig zu
beachten ist jedoch, da eine ausreichende Zahl von Punkten digitalisiert wird,
da ansonsten die maximalen Abweichungen stark ins Gewicht fallen k

onnen.
Abbildung 2.9: Mittlerer und maximaler Fehler bei Untersuchung zum Einu
von Fehlern der Gittergenerierung f

ur jeweils 100 Punkte aus dem Gesichtsbereich
(A) und dem Bereich der Sch

adelkalotte (B).
2.4.3 Das Problem der lokalen Minima
Wie aus Formel 2.6 ersichtlich wird, ist es zur L

osung des Matching-Problems
notwendig, das Minimum einer Fehlerfunktion  aufzunden. Sind jedoch viele
lokale Minima der mehrdimensionalen Fehlerfunktion vorhanden, besteht die Ge-
fahr, da nicht das globale Minimum der Fehlerfunktion gefunden wird, sondern
der Algorithmus in einem lokalen Minimum ,,steckenbleibt". Fast alle Algorith-
men zur Minimierung mehrdimensionaler Fehlerfunktionen weisen das grunds

atz-
liche Problem auf, da sie, ausgehend von einer bestimmten Startl

osung, immer
ein Minimum ermitteln. Dies kann jedoch ein lokales Minimum sein und nicht
das letztendlich ben

otigte, absolute Minimum. Es existieren Algorithmen, welche
die F

ahigkeit besitzen, aus einem lokalen Minimum wieder ,,herauszuwachsen",
wie z.B. das ,,Simulated Annealing" [84] oder der ,,genetische Algorithmus" [40].
Sie verringern die Wahrscheinlichkeit, das absolute Minimum zu

uberlaufen, sind
jedoch extrem zeitaufwendig.
Eine ausgedehnte Suche nach dem absoluten Minimum mittels solcher Algorith-
men ist f

ur das Koregistrierungsproblem nicht notwendig. Da allein durch visuelle
Beurteilung die ungef

ahre Lage des globalen Minimums vorgegeben werden kann,
gen

ugt es, in der N

ahe dieser Vorgabe verschiedene Startl

osungen automatisch zu
generieren, um somit das absolute Minimum aufzunden. Es darf an dieser Stelle
nicht verschwiegen werden, da auch bei dieser Vorgehensweise die M

oglichkeit
besteht, das globale Minimum zu

uberlaufen.
Eine grobe Startl

osung l

at sich sehr einfach mittels der drei anatomischen Refe-
renzpunkte (Fiducials) denieren, die das Kopf-Koordiantensystem festlegen (sie-
he Seite 25). Die Punkte werden durch visuelle Beurteilung per Mausklick auf der
generierten Ober

ache bestimmt. In diesem ersten Schritt wird eine Startl

osung
erzeugt, die nur auf drei Punkten in beiden Memodalit

aten beruht (siehe Abb.
2.10, hellgraue Punkte). Im n

achsten Schritt werden um diese vordenierten Fi-
ducials auf dem Oberl

achennetz jeweils virtuelle Fiducials erzeugt, wobei vom
Benutzer sowohl die Entfernung D zu den urspr

unglichen Fiducials als auch deren
Anzahl N festgelegt werden kann (siehe Abb. 2.10, dunkelgraue Punkte). Gene-
riert man nun jede M

oglichkeit der virtellen Fiducialkombinationen, ergeben sich
somit N
3
Startl

osungen. F

ur jede Startl

osung wird das Minimum bestimmt und
anschlieend die Transformationswerte des besten Minimums ermittelt, bezogen
auf den mittleren Abstand der digitalisierten Punkte zur Ober

ache.
Abbildung 2.10: Denition von virtuellen Fiducials zur Aundung des globalen
Minimums. Die Originalducials (hellgraue Punkte) k

onnen als Startl

osung f

ur
den Minimierungsalgorithmus

uber visuelle Beurteilung verwendet werden. Die
virtuellen Fiducials (dunkelgraue Punkte) k

onnen automatisch vom Algorithmus
erzeugt werden, um weitere Startl

osungen zu

uberpr

ufen.
Zur Untersuchung, inwieweit lokale Minima vorhanden sind und welchen Einu
diese auf die Genauigkeit der Koregistrierung haben, wurden anhand mehrerer
MRT-Datens

atze Simulationen durchgef

uhrt. Im ersten Schritt wurden von den
jeweils generierten Ober

achen der MRT's mittels Zufallsgenerator Punktes

atze
mit verschiedener Anzahl (N = 10; 20; ::100; 120, 140,.. 300) aus den Berei-
chen Gesicht und Sch

adelkalotte einschlielich der drei Fiducials extrahiert. Da-
bei wurden nur Punkte einbezogen, welche f

ur eine reale Koregistrierung in Frage
kommen (siehe Abschnitt 2.4).
Im zweiten Schritt wurden die Datens

atze in 1 mm Schritten vom Pegel 0 mm
bis zum Pegel 10 mm verrauscht. Der Pegel stellt dabei den Radius der maxima-
len Abweichung f

ur jeden Punkt aus dem Datensatz dar. Die Streuung der neu
berechneten Lokalisation um den urspr

unglichen Punkt ist dabei gleichverteilt.
Im dritten Schritt erfolgte die Untersuchung der lokalen Minima. Hierzu wurden
um jeden Fiducialpunkt zus

atzliche vier virtuelle Fiducials erzeugt, mit einem
Abstand von 5 mm zum urspr

unglichen Punkt (siehe Abb. 2.10). Somit ergibt
sich eine Anzahl von (4+1)
3
= 125 Startl

osungen. Aus allen gefundenen Minima
wurden die beiden ermittelt, welche den kleinsten und gr

oten mittleren Fehler
(RMS) aufweisen. Da das erstellte Programm mit Variablen des Typs ,,Dou-
ble Precision" (12 Nachkommastellen) arbeitet, besteht die Gefahr, da bei dem
Vergleich von verschiedenen Minima sich diese erst bei der z.B. neunten Nach-
kommastelle unterscheiden. Das entspr

ache einer Genauigkeit von von einem mil-
liardenstel Millimeter. Um diesen Einu zu unterbinden, wurde der ermittelte
RMS eines Minimums ab der vierten Nachkommastelle abgeschnitten, was einer
Genauigkeit von einem tausentstel Millimeter entspricht.
Um eine reale Absch

atzung f

ur die Abweichung der Transformation verschiede-
ner Minima in Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik zu erhalten, wurden
von den Personen, deren MRT's in die Simulationen einbezogen wurden, MEG-
Messungen mit Reizungen des Nervus medianus durchgef

uhrt (n

ahere Erl

aute-
rungen dazu siehe Kapitel 3) und die entsprechenden Koordinaten der kortikalen
Aktivit

at ermittelt. Transformiert man nun die ermittelten Koordinaten jeweils
mit den ermittelten Transfomationswerten des ,,besten" und ,,schlechtesten" Mi-
nimums, und berechnet den euklidischen Abstand der beiden Raumpunkte zu-
einander, ergibt sich ein Sch

atzer f

ur die Gr

oe der zu erwartenden Fehler bei
realen Messungen in Abh

angigkeit von der digitalisierten Punkteanzahl und dem
Rauschpegel.
Die Ergebnisse der Simulationen sind in Abb. 2.11 zu sehen. Auf der Abszisse
ist die Anzahl der Punkte, auf der Ordiante der Rauschpegel aufgetragen. Der
Farbindex gibt den euklidischen Abstand der beiden Lokalisationen des Nervus
medianus wider, welche jeweils f

ur das beste und das schlechteste Minimum er-
mittelt wurden. Dabei deutet die rote Farbe an, da die Abweichung 5 mm bzw.
dar

uber liegen kann. Deutlich ist dabei zu sehen, da bis zu einer Anzahl von etwa
25-30 Punkten nahzu unabh

angig vom Rauschpegel leicht Abweichungen bis zu
Abbildung 2.11: Abweichungen von Lokalisationen der MEG-Aktivit

at des Ner-
vus medianus, verursacht durch lokale Minima. Auf der Abszisse ist die Anzahl
der verwendeten Punkte f

ur die Koregistrierung aufgetragen. Die Ordinate spiegelt
den Rauschpegel (in mm) der Punkte wider. Die Farbskala zeigt die Abweichung
der Lokalisationen bei zwei unterschiedlich lokalen Minima.
5 mm auftreten. Ab ca. 60-70 Punkten treten nahezu keine Abweichungen, mit
Ausnahme von MRT 1, bis zu einem Rauschpegel von etwa 4 mm auf. MRT 2,
3, 4 und 5 zeigen, nahezu unabh

angig von der Punkteanzahl, Abweichungen der
Gr

oenordnung von 1.5-2.0 mm ab einem Rauschpegel von ca. 4 mm. Besonders
zu bemerken ist die Tatsache, da selbst bei absolut idealen Daten (Rauschpegel
= 0) bei geringer Punkteanzahl sehr leicht Abweichungen bis zu 5 mm oder h

oher
vorkommen.
Die Simulationen zeigen somit, da die einzige M

oglichkeit, Koregistrierungsfehler
weitestgehend zu vermeiden, in der Tatsache liegt, m

oglichst viel 

achendeckende
Gesamtinformation der Kopfober

ache, d.h. viele Mepunkte

uber die Ober

ache
mittels 3D-Digitalisierer aufzunehmen. Werden nur wenige Punkte des menschli-
chen Kopfes digitalisiert, spielt es nahezu keine Rolle, ob man sich w

ahrend der
Messung besondere M

uhe gibt, die Punkte sehr genau einzumessen, da selbst bei
perfekten Daten (R = 0) Mehrdeutigkeiten in Bezug auf lokale Minima auftau-
chen, die Fehler von 5 mm oder mehr verursachen.
2.4.4 Der Zusammenhang von Rauschpegel und mittle-
rem quadratischem Fehler
Die im vorangehenden Kapitel durchgef

uhrten Simulationen zeigen die Variabi-
lit

at der Transformationen in Abh

angigkeit von Rauschpegel und Punkteanzahl.
Abbildung 2.12: Mathematischer Zu-
sammenhang zwischen geometrischen
Gr

oen zur Berechnung der Relation
von Rauschpegel und mittlerem quadra-
tischem Fehler.
Bei realen Daten wird jedoch nicht
der Rauschpegel, sondern der mittlere
quadratische Fehler (RMS, siehe 2.7)
der beiden Punktes

atze zueinander be-
rechnet. Es stellt sich somit die Fra-
ge, ob ein einfacher Zusammenhang be-
steht zwischen ermitteltem Rauschpegel
und RMS, um somit das Rauschen aus
den berechneten Daten abzusch

atzen.
Diese Relation l

at sich

uber ein ele-
mentares Integral berechnen. Abbildung
2.12 zeigt die mathematischen Zusam-
menh

ange eines Punktes P auf einer
Fl

ache F mit maximalem Rauschpe-
gel R. Der maximale Rauschpegel be-
schreibt somit eine Kugel mit Radius R
um den Originalpunkt P. Der RMS gibt
den mittleren Abstand aller Punkte zur
Fl

ache F wieder, die sich innerhalb die-
ser Kugel benden. Um einen Zusam-
menhang zwischen Rauschpegel R und
RMS herzustellen, ist es notwendig, alle
m

oglich vorkommenden Abstande a der Punkte zur Fl

ache F innerhalb der Kugel
zu ber

ucksichtigen. Dies l

at sich

uber eine Volumenintegration verwirklichen. Es
gilt:
R
2
= a
2
+ b
2
(2.8)
dV = b
2
da
Somit folgt f

ur dV :
dV = (R
2
  a
2
)da (2.9)
Der mittlere Abstand RMS zur Fl

ache F berechnet sich aus allen vorkommenden
Abst

anden a geteilt durch die Anzahl dieser vorkommenden Abst

ande. Somit gilt:
RMS =
0
B
B
@
2 
Z
R
0
a
2
(R
2
  a
2
)da
4
3
R
3
1
C
C
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1
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(2.10)
Die Berechnung des Integrals ergibt den gew

unschten Zusammenhang von
Rauschpegel und RMS:
RMS =
p
0:2 R  0:448 R (2.11)
Dieser Zusammenhang wird durch die simulierten Daten erfolgreich wiedergege-
ben. Abbildung 2.13 A zeigt den linearen Zusammenhang von RMS und Rausch-
pegel R bei f

unf MRTs, von denen jeweils 300 Punkte extrahiert und anschlie-
end systematisch bis zu einem Pegel von R = 10 mm verrauscht wurden. Die
ermittelten Geraden best

atigen den berechneten Zusammenhang 2.11 sehr genau.
Abbildung 2.13 B zeigt den gleichen Zusammenhang bei 5 MRTs, wobei hier nur
jeweils 20 Punkte der MRT-Ober

ache extrahiert und verrauscht wurden. Deut-
lich sind starke Abweichungen des linearen Zusammenhangs zu erkennen. F

ur
eine gew

unschte Absch

atzung des Rauschpegels aus den Daten ist somit eine
ausreichende Zahl von Punkten notwendig.
2.4.5 Der Vergleich verschiedener Algorithmen
Um die Methode des Konturmatching-Verfahrens mit Hilfe von Quaternions zu
validieren, wurden zwei weitere Minimierungsalgorithmen implementiert. So k

on-
nen Vergleiche zwischen den jeweiligen Methoden vorgenommen werden bez

uglich
ihrer Genauigkeit und Schnelligkeit. Als Vergleichsalgorithmen wurden dazu der
Downhill-Simplex- und der Powell Direction-Set Algorithmus gew

ahlt, welche
wohl die bekanntesten Minimierungsalgorithmen darstellen [84]. Zur Validierung
der verschiedenen Algorithmen wurden von einemMRT-Ober

achensatz 300 Punk-
te extrahiert und mit folgenden Werten im Raum gedreht bzw. verschoben :
Rotation um X-Achse : 34 Grad Rotation um Y-Achse : 7 Grad
Rotation um Z-Achse : 12 Grad
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Abbildung 2.13: Zusammenhang von Rauschpegel und RMS. Bei gen

ugender
Anzahl von Punkten ergibt sich der aus Formel 2.11 ermittelte, lineare Zusam-
menhang (A). Bei einer geringen Anzahl von Punkten k

onnen starke Abweichun-
gen auftreten (B).
Translation in X-Richtung : 12 cm Translation in Y-Richtung : 16 cm
Translation in Z-Richtung : 9 cm
Ausgehend von dieser Startposition wurden die jeweiligen Algorithmen zur Er-
mittlung der Transformationswerte verwendet. Dabei stellte sich heraus, da al-
le Algorithmen in das gleiche Minimum laufen. Ist also gen

ugend Information

uber die Ober

ache im Punktedatensatz vorhanden, weisen die Alorithmen kei-
nen Unterschied auf. Lediglich in der Anzahl der ben

otigten Schritte, und so-
mit der ben

otigten Zeit, gibt es starke Unterschiede. W

ahrend der Quaternion-
Algorithmus nach 41 Schritten schon das Minimum gefunden hat, ben

otigt der
Powell-Algorithmus 191, der Simplex-Algorithmus sogar 200 Schritte. Die quali-
tativen Verl

aufe der Transformationsparameter bis zur Aundung des Minimums
sind in willk

urlichen Einheiten

uber den Iterationsschritten in Abb. 2.14 aufge-
tragen.
Bei einem MRT-Ober

achensatz von nur 20 Punkten jedoch, laufen diese Algo-
rithmen nicht in das gleiche Minimum. Dies ist verst

andlich, wenn man ber

uck-
sichtigt, da die Quaternion-Methode f

ur einen gegebenen Satz von Punktepaaren
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Abbildung 2.14: Qualitative Verl

aufe der berechneten Rotations- und Transla-
tionswerte w

ahrend der Iteration bei unterschiedlichen Algorithmen.

uber Singul

arwertzerlegung aus den geometrischen Daten immer die besten Trans-
formationsparameter ermittelt (siehe Anhang B). Bei der Simplex- und Powell-
Methode erfolgt dieser Schritt hingegen

uber Iteration. Bedenkt man weiterhin,
wie in Abschnitt 2.4.3 gezeigt wurde, da selbst bei idealisierten Daten, die nicht
verrauscht sind, eine geringe Anzahl von Punkten zu Mehrdeutigkeiten f

uhrt, ist
somit nicht automatisch gew

ahrleistet, da die iterativen Methoden die jeweils be-
sten Transformationswerte f

ur die gegebenen Punktepaare liefern. Es w

are in die-
sem Zusammenhang jedoch falsch, auf eine gr

oere Genauigkeit der Quaternion-
Methode bei geringer Punktezahl zu schlieen. Da die Quaternion-Methode in
ein anderes Minimum l

auft, heit nicht, da sie in ein besseres Minimum l

auft,
da die Ermittlung des besten Minimums bei einer geringen Anzahl von Punkten
immer

uber eine Suche mit verschiedenen Ausgangssituationen erfolgen mu, wie
die Simulationen in Abschnitt 2.4.3 gezeigt haben.
In Bezug auf ihr zeitliches Verhalten ergeben sich groe Unterschiede, bei der
die Vorteile der Quaternion-Methode deutlich zutage treten. Tabelle 2.1 gibt
die ben

otigte CPU-Zeit (Central Processor Unit) auf einem 200MHz Pentium
Pro Rechner an, die von den jeweiligen Algorithmen bei der oben beschriebenen
Punktemenge von 300 Punkten zur Aundung des Minimums ben

otigt wird.
Die Quaternionmethode ist gegen

uber dem Simplex Algorithmus um den Fak-
tor 2.45, gegen

uber dem Powell-Algorithmus sogar um den Faktor 2.91 schneller.
Dies ergibt einen deutlichen Zeitvorteil bei der automatischen Suche nach loka-
len Minima

uber virtuelle Fiducials mit vielen zu testenden Startl

osungen (siehe
Abschnitt 2.4.3).
Tabelle 2.1: Schrittanzahl und ben

otigte CPU-Zeit verschiedener Algorithmen.
2.4.6 Unterschiedliche Fehlerfunktionen bei geringer An-
zahl von Punkten
In dem vorangegangenen Abschnitt 2.4.5 wurden die Vorteile der Konturmatching-
Methode mittels Quaternion-Algorithmus dargestellt. Nachteile des Algorithmus
ergeben sich jedoch durch seine spezielle Fehlerfunktion. Wie in Anhang B erl

au-
tert wird, beruht das direkte Aunden der Transformationsparameter mit Hilfe
von Singul

arwertzerlegung auf der Umformung der speziellen Fehlerfunktion 
(siehe Formel 2.6). Diese Fehlerfunktion ber

ucksichtigt nur den mittleren qua-
dratischen Abstand der Punktemenge zur Ober

ache. Eine andere Art der Feh-
lerfunktion, die zus

atzliche Bedingungen mitber

ucksichtigt, kann jedoch mit die-
ser Methode nicht verwirklicht werden. Somit ergeben sich Probleme bei

alteren
MEG-Messungen, bei denen nur 8 bis 12 Punkte der Kopfober

ache digitali-
siert wurden. Die Bestimmung des besten Minimums bei einer so geringen Menge
von Punkten spiegelt zwar die mathematisch optimale L

osung wider, die visuel-
le Beurteilung zeigt jedoch in einigen F

allen, da eine solche L

osung nicht der
Wirklichkeit entsprechen kann, da die drei Fiducials sehr stark von ihrer wirk-
lich gemessenen Lage abweichen. Zwar ist es m

oglich, f

ur diese Messungen als
Koregistrierung nur die visuelle Beurteilung der Lage der drei Fiducials auf der
MRT-Ober

ache zu verwenden, allerdings wird somit die Information der zus

atz-
lich digitalisierten 8 bis 12 Punkte nicht mitverarbeitet.
Hier treten nun die Vorteile des Simplex- bzw. Powell-Algorithmus auf, da diese
Verfahren eine beliebig mehrdimensionale Fehlerfunktion minimieren. Die f

ur die
oben genannten Probleme zu mimierende Fehlerfunktion kann f

ur diese F

alle so
gew

ahlt werden, da einerseits ein starkes Gewicht auf die vom Benutzer vor-
gegebene Startl

osung der drei Fiducials gelegt, andererseits die Information der
zus

atzlich digitalisierten Punkte mitber

ucksichtigt wird.
Bezeichnet man mit A
i
als den vom Benutzer vorgegebenen Abstand, den jeder
der drei Fiducials maximal von seiner visuell vorgegebenen Startl

osung abweichen
darf und a
i
als den tats

achlichen Abstand der Punkte voneinander, l

at sich
folgende Fehlerfunktion erstellen:
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mit :
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wobei gilt : A
NAS
; A
RPA
; A
LPA
> 0
Durch die zus

atzlichen ,,Bestrafungsterme" ist somit gew

ahrleistet, da die L

osung
die Zusatzpunkte mitber

ucksichtigt, aber innerhalb einer vom Benutzer vorgege-
benen Umgebung bleibt. Denn ist das Verh

altnis a
i
=A
i
klein, so fallen diese Terme
kaum ins Gewicht. Je weiter eine gefundene L

osung von der visuell vorgegebe-
nen abweicht, umso st

arker wird diese ,,bestraft" und somit verworfen. Dies gilt
insbesondere f

ur L

osungen, bei denen das Verh

altnis a
i
=A
i
> 1 wird.
Analog zu den oben formulierten Zusatztermen lassen sich richtungsabh

angige
Bestrafungsfunktionen einf

uhren, die eine gefundene L

osung bestrafen, sobald
einer der Fiducials in eine gewisse Richtung zu stark abweicht. Diese Funktionen
erweisen sich bei reellen Daten als besonders n

utzlich, da sich herausstellt, da
z.B. der Nasion-Punkt bei der Fehlerfunktion ohne Bestrafungsterme i.d.R. nach
rechts bzw. links ausweicht (entspricht der X-Achse). Somit kommt er zu nahe
an die Augen. Der linke bzw. rechte pr

aaurikul

are Punkt weicht dann nach vorne
bzw. hinten aus (entspricht der Y-Achse) und kommt zu nahe an den Geh

organg.
Die richtungsabh

angigen Bestrafungsterme B
i
f

ur die drei Fiducials lassen sich
so formulieren, da f

ur einen bestimmten Punkt der vorgegebene Abstand A
i
in
eine speziellen Richtung wesentlich st

arker ber

ucksichtigt wird:
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2.5 Diskussion
Die Ergebnisse der bisher durchgef

uhrten Arbeiten zur Untersuchung der Kore-
gistrierung zeigten, da die Fehler der Digitalisierung und der Generierung der
Ober

ache aus MRT-Daten sehr geringe Streuungen aufweisen. Die Fehler f

ur die
Digitalisierung, die mit Hilfe eines speziell erstellten Eichblocks ermittelt wurden,
liegen deutlich unter 2 mm. Bei den entsprechenden Fehlern, die durch Generie-
rung der Ober

ache aus MRT-Bildern zustandekommen, wird ein mittlerer Wert
von 0.5 mm nicht

uberschritten.
Die durchgef

uhrten Simulationen mit Hilfe idealer Daten, die sukzessiv verrauscht
wurden, konnten zeigen, da lokale Minima einen groen Einu auf die Genauig-
keit der Koregistrierung haben. Als Sch

atzer f

ur die zu erwartenden Fehler wurde
die Abweichung von ermittelten MEG-Lokalisationen der Aktivit

at des Nervus
medianus verwendet. Zu diesem Zweck wurden die Abweichungen der Lokalisa-
tionen ermittelt, die sich durch zwei unterschiedliche lokale Minima ergeben. Die
Simulationen zeigten dabei deutlich die ausgepr

agte Abh

angigkeit der Lokalisa-
tionsunterschiede von der Anzahl der anzupassenden Punkte. Bei einer geringen
Anzahl von Punkten traten selbst bei idealen Daten mit Rauschpegel Null Mehr-
deutigkeiten auf, die leicht zu Fehlern von 5 mm oder dar

uber f

uhren.
Bei einer gr

oeren Anzahl von digitalisierten Daten zeigten die Fehler eine geringe
Abh

angigkeit vom Rauschpegel. Der einzige Weg, Koregistrierungsfehler so ge-
ring wie m

oglich zu halten, mu daher

uber die Anzahl der digitalisierten Punkte
erfolgen. Eine Mindestanzahl von ca. 50 Punkten sollte daher nicht unterschrit-
ten werden. Es ist zwar grunds

atzlich m

oglich, eine h

ohere Anzahl von Punkten
zu digitalisieren, jedoch wird der entsprechende Zeitaufwand f

ur die Einmessung
relativ gro, da der 3D-Digitalisierer immer nur einzelne Punkte einmessen kann.
Weiterhin kann die Einmessung nicht durch eine Person allein durchgef

uhrt wer-
den. Die Abtastung von ca. 50 Punkten dauert etwa 3-4 Minuten. Wird dieser
zeitliche Rahmen

uberschritten, besteht die Gefahr, da aufgrund der langwieri-
gen Prozedur Bewegungsartefakte auftreten k

onnen. Hinzu kommt das Problem,
da die Transformationsdaten zwischen eingemessenem Kopfsystem und MEG-
Dewar-System (siehe Abb. 2.1)

uber die vier Magnetspulen erfolgt. Zeigt sich zu
Beginn der Messung, da die Abst

ande in den beiden Systemen zu weit voneinan-
der abweichen, mu die Einmessung mittels 3D-Digitalisierer erneut erfolgen. Dies
bedeutet, da die Mevorbereitung sehr langwierig werden kann, was f

ur einen
routinem

aigen Einsatz weitestgehend zu vermeiden ist, da die Aufmerksamkeit
und Kooperationsbereitschaft insbesondere

alterer Personen deutlich sinken kann.
F

ur das derzeitige Digitalisierungsprotokoll wird dem Probanden/Patienten ei-
ne EEG-Stohaube aufgesetzt. Diese Stohaube liegt sehr eng am Kopf an und
besitzt kleine Plastikvorrichtungen, an denen die Magnetspulen bequem einge-
setzt werden k

onnen. Weiterhin besitzt die Haube an standardisierten Positionen
Einschnitte, so da die Zusatzpunkte auf der Sch

adelkalotte problemlos einge-
messen werden k

onnen. Die digitalisierten Konturen aus dem Gesichtsbereich
weisen eine geringe Verformbarkeit und ein hohes Ma an individueller Form-
und Kr

ummungs

anderung auf. Da die Skalierung durch die oben beschriebenen
Algorithmen mitberechnet wird, d

urfen nicht nur Punkte aus einem kleinen Be-
reich, wie z.B. festen Konturen der Nasen- und Augenregion, eingemessen wer-
den. Es mu ebenfalls eine gro

achige Abtastung der Ober

ache stattnden.
Dies ist durch das Meprotokoll optimal gew

ahrleistet. So werden insgesamt 53
Punkte digitalisiert. Der ermittelte RMS, der mit diesem Protokoll bei Proban-
den/Patienten erzielt wird, liegt dann bei etwa 1.0-1.5 mm. In Abb. 2.15 wird
das aktuelle Meprotokoll gezeigt. Die roten Punkte zeigen die drei Fiducials,
die gr

unen Punkte stellen die Magnetspulen dar. Die grauen Punkte sind die
zus

atzlich eingemessenen Punkte.
Abbildung 2.15: Aktuelles Meprotokoll f

ur die Digitalisierung des Kopfes. Die
Punkte auf der Sch

adelkalotte werden mit Hilfe einer EEG-Haube aufgenommen,
welche die einzumessenden Punkte

uber das gesamte Gebiet verteilt. Die Konturen
aus dem Gesichtsbereich weisen geringe Verformbarkeit und ein hohes Ma an
individueller Form- und Kr

ummungs

anderung auf. Die roten Punkte zeigen die
drei Fiducials, die gr

unen Punkte stellen die Magnetspulen dar. Insgesamt ergeben
sich so 53 Punkte.
Die durchgef

uhrten Arbeiten konnten zu einer wesentlichen Verbesserung der
MEG-MRT-Koregistrierung f

uhren. Die Aussagekraft im Hinblick auf eine pr

achir-
urgische Diagnostik wird damit deutlich erh

oht, da mit der etablierten Software
eine genaue Zuordnung der ermittelten MEG-Aktivit

aten an die anatomischen
Strukturen erfolgen kann. Die zus

atzlich durchgef

uhrten Simulationen mit ver-
schiedenen Algorithmen zeigten dabei die Vorteile der wesentlich schnelleren
Quaternion-Methode. Bei Ermittlungen des absoluten Minimums unter Ausnut-
zung automatisch generierter Startwerte f

uhrt die Methode zu einem erheblichen
Zeitgewinn. Da die vorherige Methode auf der Zuordnung drei anatomisch mar-
kanter Punkte im 2D-Schichtenbild beruhte, war ein hohes Ma an Erfahrung
und Einarbeitung notwendig, die Punkte auf visueller Basis zuzuordnen. Das
hier vorgestellte Verfahren kann eine Koregistrierung in weniger als einer Minute
verwirklichen, ohne da genaue Kenntnisse der Anatomie oder Erfahrungen in
der visuellen Beurteilung von 2D-Schichtens

atzen notwendig sind.
Kapitel 3
MEG-Probandenstudien
In diesem Kapitel wird vorgestellt, welche Optimierungen und Studien, samt ih-
ren Auswertestrategien, durchgef

uhrt wurden, die zu einem Aufbau von taktiler
Stimulation im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik f

uhren. Dabei wird
zun

achst auf die Grundlagen somatosensibler Hirnaktivit

at eingegangen. Weiter-
hin werden die notwendigen Schritte aufgef

uhrt, die zu einer Optimierung einer
taktilen Stimulationseinheit durchgef

uhrt werden muten. Anschlieend wird auf
Probandenstudien eingegangen. Das Kapitel soll somit die Frage kl

aren, ob und
inwieweit eine taktile Stimulation f

ur zuk

unftige Messungen f

ur den klinischen
Routineeinsatz in Frage kommt.
3.1 Physiologische Grundlagen somato-
sensorisch evozierter Aktivit

at
Das somatosensorische System l

at sich in vier Arten der Wahrnehmung aufteilen:
a) Tastsinn b) Propriozeption c) Schmerzwahrnehmung und d) Temperatursinn.
Mit dem Tastsinn wird die Struktur von Objekten und deren Bewegung

uber
die Haut wahrgenommen, w

ahrend die Propriozeption Informationen

uber die
Stellung der K

orpergliedmaen und des K

orpers im Raum liefert.
Unter dem Anatomen Korbinian Brodmann [9] entwickelte sich Anfang des 20.
Jahrhunderts eine neue Schule der Kennzeichnung kortikaler Felder. Ihre Vertreter
versuchten, anhand charakteristischer Anordnung von Zellen und zytoarchitekto-
nischer Strukturen die Bereiche des Kortex zu unterscheiden. Mit dieser Methode
beschrieb Brodmann 1909 insgesamt 52 Areale der menschlichen Grohirnrinde,
deren Bezeichnungen als Area 1,..,52 auch heute noch gelten. (Siehe Abb. 3.1)
F

ur das somatosensorische System sind hierbei die Area 1-3, 5 und 7, und, obwohl
zum prim

aren motorischen Kortex geh

orig, die Area 4 von groer Bedeutung. In
den 30er und 40er Jahren wurden diese Kortexareale von Woolsley und Fair-
Abbildung 3.1: Unterteilung des menschlichen Gehirns anhand charakteristi-
scher Anordnung von Zellen und zytoarchitektonischer Strukturen (aus [62]).
mann intensiv an Aen untersucht [114]. Sie stellten dabei, entsprechend der Re-
pr

asentation der K

orperober

ache eine funktionelle Kartographie auf dem Gyrus
Postcentralis auf. Die Neurochirurgen Peneld und Boldrey [81][82] entdeckten

ahnliche Repr

asentationen im menschlichen Gyrus postcentralis, als sie Patien-
ten mit Epilepsie und Hirnsch

adigungen untersuchten. Durch direkte Stimulation
des somatosensorischen Kortex konnte somit eine somatotopische Gliederung der
K

orperrepr

asentation aufgestellt werden, die im Laufe der Jahre immer weiter
pr

azisiert wurde.
Abbildung 3.2: Repr

asentation
der K

orperwahrnehmung entlang
des somatosensorischen Kortex
(aus [62]).
Die grunds

atzlichen Ergebnisse sind in Abb.
3.2 dargestellt. Dabei f

allt auf, da bei die-
ser als Homunculus bezeichneten Kartogra-
phie die Gr

oe des Repr

asentationsareals nicht
der Gr

oe der entsprechenden Gliedmaen
entspricht, sondern vielmehr der Dichte der
vorhandenen Tastrezeptoren in der K

orperre-
gion. Entsprechend gro fallen somit z.B. die
Bereiche der Finger, speziell Daumen, oder
der Lippe aus. Allerdings hat man heute das
Modell eines absolut xen sensorischen Ho-
munculus verlassen. Vielmehr geht man von
mehreren, analog organisierten und an spezi-
sche sensorische Inputs gebundene Topogra-
phien aus. Weiterhin gibt es Reorganisations-
eekte (,,Plastizit

at") nach Sch

adigung der so-
matosensorischen Areale [26] bzw. Ver

ande-
rungen bei Versuchen mit kurzzeitiger Lo-
kalan

asthesie der angrenzenden Repr

asentati-
onsareale [14], welche zus

atzlich klarmachen,
da das Modell eines xen Homunculus nicht
g

ultig sein kann.
Das somatosensorische System enth

alt prim

are Rezeptorneurone in der Haut, den
Gelenkb

andern und den Muskeln, welche eine Reizinformation in eine neurale In-
formation transformieren. Zwischen diesen prim

aren Neuronen und denen des
somatosensorischen Kortex gibt es mehrere synaptische

Uberleitungsstationen.
Die erste Station liegt zwischen den zentralen Forts

atzen der Neuronen der Spi-
nalganglien und den Neuronen verschiedener Nuclei in der Medulla oblangata
1
.
Die Axone dieser Neurone kreuzen auf die kontralaterale K

orperseite und ziehen
zum Nucleus ventralis posterior des Thalamus. Vom Thalamus ausgehend ziehen
sich aerente Fasern in bestimmte Bereiche des Gyrus postcentralis. Dieses Gebiet
wird als prim

arer somatosensorischer Kortex (S-I) bezeichnet (siehe Abb.3.3).
Abbildung 3.3: Zytoarchitektonische Areale des somatosensorischen Kortex
(aus [62]).
Der Gyrus postcentralis unterteilt sich zytoarchitektonisch in 3 Gebiete [73]:
Brodmann's Area 1, 2 und 3, wobei Area 3 weiter in 3a und 3b unterteilt wird.
Die unterschiedlichen Areae sind in die Informationsverarbeitung verschiedener
somatosensorischer Aerenzen involviert. Area 1 empf

angt Informationen vor al-
lem von den schnell adaptierenden Hautrezeptoren. In Area 2 werden proprio-
zeptive Aerenzen dekodiert. Informationen von den sogenannten tiefen Muskel-
dehnungsrezeptoren empf

angt Area 3a. Die wichtigste Region zur Verarbeitung
somatosensorischer Reize ist die Area 3b. Sie bezieht ihren Input sowohl von den
schnell als auch den langsam adaptierenden Rezeptoren. Die jeweiligen Areale
sind, wie aus Abb. 3.4 ersichtlich, wiederum in verschiedene Schichten aufgeteilt,
welche in andere Hirnbereiche projizieren.
W

ahrend aus Schicht 5 und 6 Eerenzen zum Thalamus, Hirnstamm und R

ucken-
mark laufen, entspringt der haupts

achliche Output der S-I Region den Schichten
2 und 3 [73]. Von dort ziehen Fasern zum sekund

aren somatosensorischen Asso-
ziationfeld, auch S-II genannt (siehe Abb. 3.3). Andere wiederum projizieren zum
1
Verl

angertes R

uckenmark
prim

aren motorischen Kortex (Brodmann's Area 4) sowie zum hinteren, parieta-
len Assoziationskortex (Brodmann's Area 5), welcher i.d.R. als PPC (Posterior
Parietal Cortex) bezeichnet wird. Aus dem S-I Gebiet entspringen auch Fasern,
die

uber das Corpus Callosum zur Gegenseite kreuzen und somit in die ipsilate-
ralen Gebiete der S-I projizieren [63].
Zur spezischen Reizung somatosensorisch evozierter Potentiale/Felder (SEP/SEF)
stehen mehrere M

oglichkeiten zur Verf

ugung. Die Reizung kann entweder durch
elektrische Anregung einzelner Nerven, wie z.B. Nervus medianus, Nervus ti-
bialis oder Nervus trigeminus erfolgen, oder durch taktile Stimulation einzelner
K

orperregionen, wie z.B. Daumen, Zeigenger oder Lippe. Die elektrische Reizung
der Nervenbahnen ist eine weit etablierte Untersuchungsmethode in der klinisch-
neurologischen Diagnostik, wie z.B. bei Verdacht auf St

orungen somatosensibler
Leitungsbahnen. Sie bietet den Vorteil groer Genauigkeit und Stabilit

at, erlaubt
jedoch i.d.R. nicht die genauere Unterteilung einer spezischen K

orperregion, da
die Nervenbahnen physiologisch f

ur die Versorgung eines ausgedehnten Bereiches
zust

andig sind.
Abbildung 3.4: Intrakortikale Organisationsstruktur von Brodman's Area 3b.
Die horizontalen Lagen empfangen Information aus bestimmten Regionen, bzw.
projizieren in weitere Regionen (aus [62]).
Zur Untersuchung dieser elektrisch reizkorrelierten Antworten existiert eine Viel-
zahl von Ver

oentlichungen, die sich sowohl mit den anatomischen und physiolo-
gischen Grundlagen der Entstehung der verschiedenen Komponenten der Signale
besch

aftigen, als auch mit ihrer M

oglichkeit zur Nutzung f

ur eine pr

achirurgi-
sche Diagnostik. So untersuchte Allison 1961 schon in Probandenstudien mit-
tels EEG die SEP von Medianusreizungen sehr genau hinsichtlich ihrer Ver-
laufsform, Latenz und m

oglichen Entstehungsorten im menschlichen Kortex [2].
Sp

atere Studien befassen sich mit Untersuchungen zu spezielleren Problemen
der SEP/SEF, wie z.B. m

oglicher Entstehungsorte bestimmter Komponenten
[12][13][17][95][66][68], Einu von Stimulusrate auf Signalst

arke [43][74], Asym-
metrien bei interhemisph

arischem Vergleich [15][89] oder Reorganisation des so-
matosensiblen Systems bei tempor

aren oder kompletten Ausfallserscheinungen
einzelner K

orperregionen [14][26]. Im Hinblick auf pr

achirurgische Untersuchun-
gen von Tumorpatienten wurden erste Ergebnisse mittels Auswertung der SEP
elektrischer Reizung von Buchner [11] und mittels Auswertung der SEF von Gal-
len [32] und Ganslandt [36] ver

oentlicht.
Der groe Nachteil elektrischer Stimulation im Gesichtsbereich liegt in der star-
ken Einstreuung von Artefakten, die sich mit den fr

uhen Komponenten der SEF

uberlagern und somit eine Auswertung unm

oglich machen k

onnen. Hinzu kommt,
da diese Art der Stimulation eine Vielzahl von Rezeptoren anregt, die zu unter-
schiedlichen Modalit

aten der Wahrnehmung geh

oren, so da die Messung einer
einzelnen Modalit

at nicht m

oglich ist. Ein weiterer Nachteil der elektrischen Sti-
mulation liegt darin, da diese Art der Reizung teilweise als schmerzhaft empfun-
den wird, was einerseits mit h

ochstm

oglichem Patientenkomfort nicht vereinbar
ist, zum anderen, insbesondere bei Kindern, Bewegungen des Kopfes innerhalb
des Dewars verursachen kann (siehe Kapitel 2).
Die Ermittlung evozierter Felder

uber taktile Stimulation ist noch keine etablier-
te Untersuchungsmethode. An der grunds

atzlichen Durchf

uhrbarkeit wird immer
noch gearbeitet. Im Gegensatz zu elektrischen Reizen liefert die taktile Stimulati-
on eine physiologischere Antwort im funktionalen Areal, da bei einer Reizung die
Mechanorezeptoren der Haut selektiv aktiviert werden und somit eine nat

urliche
Wahrnehmung ohne Unbehagen oder Schmerzempnden verursacht wird.
Zur taktilen Reizung stehen zwei grunds

atzliche Verfahren zur Auswahl. So stellte
Hashimoto [47] erste Untersuchungen im MEG von taktiler Stimulation vor, bei
denen

uber ein Schlauchsystem kurze Luftdruckimpulse (,,airpus") direkt auf
die Haut

ubertragen wurden. Das gleiche System der Stimulation wurde von
Forss [27][30] intensiv zu direkten Vergleichsstudien von elektrischen und taktilen
evozierten Feldern der Handregion genutzt. Hoshiyama [52] nutzte die gleiche Art
der Stimulation f

ur Untersuchungen evozierter Felder im Kopfbereich.
Bei der zweiten M

oglichkeit der taktilen Stimulation werden Druckluftimpulse auf
eine bewegliche Membran mit einem Durchmesser von etwa 1 cm appliziert. Die
Membran erzeugt auf der Hautober

ache einen leichten Druck. Untersuchungen
der Lokalisationsgenauigkeit von Wiederholungsmessungen solch taktiler Stimula-
tion wurden von Gallen [33]

uber einen l

angeren Zeitraum an einer Person durch-
gef

uhrt. In weiteren Studien wurde dabei die Lokalisation mit intraoperativen
Lokalisationen an Patienten verglichen [34][35]. Die gleiche Art der Stimulation
wurde von Nakamura [78] genutzt, um mit Hilfe von Stimulationen im gesam-
ten K

orperbereich den prim

aren, somatosensorischen Kortex zu erfassen. Dabei
zeigte sich jedoch auch, da diese Art der Stimulation f

ur viele K

orperbereiche
sich zun

achst als zu schwach herausstellte, um mit hinreichender Genauigkeit
Lokalisationen in S-I zu ermitteln, da in der Studie nur f

ur einen Probanden die
entsprechende Repr

asentation der verschiedenen K

orperbereiche im postzentralen
Gyrus klar und deutlich ausgemacht werden konnten.
Die meisten dieser Studien befassen sich jedoch mehr oder minder mit der ele-
mentaren Durchf

uhrbarkeit dieser Stimulationsart und versuchen grunds

atzliche
Fragen der Entstehung sowohl der fr

uhen als auch der sp

aten Komponenten zu
kl

aren. Weitere Studien zielen auf die Untersuchung der Auswirkung von zus

atz-
licher taktiler Stimulation an bestimmten K

orperbereichen auf die Signale der
elektrischen Reizung aerenter Nervenbahnen, wobei die taktile Reizung somit
als Modulationsparameter genutzt wird [98][99][61].
Somatosensorisch evozierte Aktivit

at wird mittels vielfach wiederholter Reizung
der entsprechenden K

orperregion ausgel

ost. Die gemessenen Signale werden nach
ausreichender Anzahl von Stimuli gemittelt. Ziel dieser Mittelungen ist das Elimi-
nieren von Hintergrundaktivit

at, die als stochastisch verteilt angenommen wird
und in der Gr

oenordnung von etwa 500 fT/cm liegt. Dagegen liegen die zu ex-
trahierenden Nutzsignale der SEF bei ca. 50-100 fT/cm. Das Signal-zu-Rausch-
Verh

altnis (S/R-Verh

altnis) verbessert sich mit zunehmender Anzahl N der ap-
plizierten Reize gem

a der Signaltheorie mit
p
N . Es ist jedoch hervorzuheben,
da bei evozierten Signalen allein eine h

ohere Anzahl N von Reizen nicht auto-
matisch zu einem besseren S/R-Verh

altnis f

uhrt, da die Gr

oe des Interstimulus-
Intervalls (Zeitraum zwischen zwei applizierten Reizen, kurz : ISI) ebenfalls eine
bedeutende Rolle spielt. So konnten Studien von Allison, Hari, Maugiere und
Tezner [2][43][74][104] zeigen, da bei zunehmendem ISI f

ur die meisten Kom-
ponenten der evozierten Signale bei gleicher Anzahl N von Reizen eine starke
Signalerh

ohung stattndet.
Wird der ISI kleiner als der Zeitraum gew

ahlt, in dem deutliche Signale zu erwar-
ten sind, so fallen sp

ate Komponenten schon in den Zeitraum der Signalantwort
des n

achsten dargebotenen Reizes und es k

onnen ungewollte

Uberlagerungs- oder
Drifteekte des Signals auftreten. Das Problem l

at sich jedoch umgehen, indem
der zeitliche Abstand zweier applizierter Reize nicht absolut gleichm

aig, sondern

uber einen Toleranzraum randomisiert dargestellt wird.
Man unterscheidet bei der Handregion fr

uhe (bis ca. 60 ms) und sp

ate (bis ca.
500 ms) Komponenten der somatosensorischen Signale. Die Lokalisation der Ge-
neratoren der fr

uhen SEP/SEF wird immer noch kontrovers diskutiert.

Uber-
einstimmung herrscht darin, da die erste Komponente, welche nach ca. 20 ms
erscheint (N20), im prim

aren somatosensorischen Kortex in Brodmann's Area 3b
lokalisiert [12][13][17][95][66][68]. Untersuchungen an der ca. 10 ms sp

ater auftre-
tenden Komponente (P30) liefern jedoch unterschiedliche Ergebnisse
2
. W

ahrend
2
Zwischen diesen beiden Komponenten existiert eine weitere Komponente, die sogenannte
Buchner und Scherg in ihren Untersuchungen zeigten, da die Ergebnisse der Lo-
kalisation eher zu den gleichen Generatoren der N20-Komponente, n

amlich in der
Area 3b f

uhren und somit im postzentralen Gyrus anzusiedeln sind [12][13][95],
vermutet Kawamura in einer Studie mit 22 Probanden den Ursprung der Kompo-
nente in der dem pr

azentralen Motorkortex zugeh

origen Area 4 [66] (siehe Abb.
3.3). Studien von Kristeva-Feige, bei denen versucht wurde, sowohl somatosensi-
ble als auch motorische Kortexfunktionen zu messen, deuten wiederum auf eine
postzentrale Lokalisation der P30-Komponente hin [68]. Kakigi konnte zeigen,
da eine Schw

achung der Komponente auftritt, wenn die stimulierte Region si-
multan bewegt wird (Gating Eekt) [60]. Weiterhin treten Abschw

achungen der
P30-Komponente bei Patienten mit motorischen St

orungen wie etwa Chorea-
Huntington-Syndrom auf, wohingegen Verst

arkungen bei Patienten mit Dystoni-
en vorkommen [105][87]. Die Frage des physiologischen Ursprungs dieser Kompo-
nente ist noch nicht abschlieend gekl

art.
3.2 Optimierung einer taktilen Stimulations-
einheit f

ur somatosensible Reizung
Da es im Gegensatz zur elektrischen Reizung von Medianus- und/oder Tibia-
lisnerv keine (bzw. nur extrem teuere) kommerziellen Stimulationseinheiten zur
somatosensiblen Reizung mit Druckluft gibt, mu eine solche Einheit selbst ent-
wickelt werden. Die grundlegenden Komponenten waren zu Beginn der Dok-
torarbeit im Institut vorhanden, muten allerdings noch auf maximale Signal-
amplitude, minimale

Ubertragungszeit, zeitliche Exaktheit und funktionelle An-
wendbarkeit

uberpr

uft und optimiert werden. Die zugeh

origen Bestandteile einer
taktilen Stimulationseinheit sind in Abb. 3.5 dargestellt.

Uber den Steuer-PC (1)
werden in beliebig vorgebbarer Weise 5V Triggerimpulse mit einer L

ange von
20ms an die Relaisschnittstelle (2) weitergeleitet. Die Relaisschnittstelle ist mit
den Magnetventilen (4) verbunden und steuert deren Versorgung. Da die Magnet-
ventile Steuerungsanken von 24V ben

otigen, transformiert die Relaisschnittstelle
die ankommenden 5V- in 24V-Impulse. Hier kann

uber Potentiometer die L

ange
der Triggerimpulse, welche wiederum die Gesamt

onungszeiten der Magnetventi-
le bestimmen, festgelegt werden. Die Magnetventile (FESTO, Karlsruhe) werden
von einem herk

ommlichen Druckluftanschlu (3) versorgt. Diese Ventile m

ussen
auerhalb der Abschirmkabine plaziert werden, da sie sonst magnetische St

orfel-
der innerhalb der Kabine hervorrufen. Der Druckluftimpuls wird durch eine Zu-
leitung (5) der magnetischen Abschirmkammer

uber Schl

auche (6) zu speziellen
P22. Diese Komponente wird i.d.R im MEG nicht oder nur sehr schwach gemessen, da sie eine
radiale Orientierung aufweist [17][95]. Wie in Anhang A erl

autert, lassen sich solche kortika-
len Aktivit

aten mit dem MEG nur schwer messen. Im EEG dagegen kann diese Komponente
durchaus wahrgenommen werden.
Abbildung 3.5: Prinzipieller Aufbau einer taktilen Stimulationseinheit.
Lippen- oder Fingerclips gef

uhrt.
Um m

oglichst impulsf

ormige Druckverl

aufe innerhalb des Schlauchsystems und
an den Applikatoren zu erhalten, werden die Magnetventile pro Puls so eingestellt,
da sie sich f

ur ca. 15 ms

onen. Geringere Durchlazeiten ergeben deutliche
Pulsverringerungen.
Abbildung 3.6: Verschiedene
Druckluftmembrane zur

Ubertra-
gung taktiler Reize auf die Haut.
Da die Magnetventile, laut Hersteller, eine

Onungszeit von ca. 4 ms und eine Ver-
schluzeit von ca. 6-8 ms aufweisen, liegt
die Durchlazeit im ben

otigten Bereich von

Onungs- und Schliezeit. Somit kann sich
bei zu kurzen Zeiten im Schlauchsystem kein
maximaler Druck aufbauen. L

angere Durch-
lazeiten f

uhren zu einem Verschmieren der
Pulse und k

onnen die entsprechende Haut-
region nicht mehr auf die Art stimulie-
ren, da ein kurzzeitiger Druckunterschied
wahrgenommen wird. Die Druckluftmembra-
ne (BTI, Finnland)

ubertragen durch Auf-
und Abschwellen der Membran einen Druck
auf die zu untersuchende Hautregion (sie-
he Abb. 3.6). Trotz Verwendung spezieller
Druckluftschl

auche kommt es mit zunehmen-
der Schlauchl

ange zu unscharfen Druckluft-
pulsen. Entsprechend dem Lambert-Beerschen D

ampfungsgesetz
S  S
0
e
 X
(3.1)
ist mit zunehmender Schlauchl

angeX mit einem exponentiellen Abfall des Druck-
signals S zu rechnen, wobei S
0
die urspr

ungliche Signalintensit

at und  den
D

ampfungskoezienten darstellt. Um die oben dargestellten physikalischen Zu-
sammenh

ange zu verizieren, wurde der funktionelle Zusammenhang zwischen
Schlauchl

ange und Drucksignal experimentell ermittelt. Zur quantitativen Erfas-
sung der Druckwerte wurde ein Dierenzdrucksensor verwendet (SENSYM P2,
USA), der an das Ende des Schlauches angeschlossen wurde. Die entsprechen-
den Dierenzdrucksignale werden als Spannungsimpulse ausgegeben und k

onnen
somit wie ein EEG-Signal aufgezeichnet und mit entsprechender EEG/MEG-
Auswertesoftware (FOCUS, Megis Software GmbH, Prof. Dr. Scherg, M

unchen)
ausgewertet werden. Da der Drucksensor in dem betrachteten Druckbereich li-
near arbeitet (ermittelter Regressionskoezient der Geraden: 0.984, bei Messun-
gen von anliegendem Druck und gemessener Spannung), wurden die Werte der
Druckamplituden direkt als Spannungswerte

ubernommen und in V aufgetra-
gen. Die Schlauchl

ange wurde f

ur die Messungen dabei mit 14.3 m beginnend
Abbildung 3.7: Zusammenhang von Schlauchl

ange und Druckamplitude. Die
Kurve stellt die angen

aherte e-Funktion aus den gemessenen Datenpunkten dar.
in 0.5 m - Schritten bis auf 1.8 m reduziert. F

ur alle Schlauchl

angen wurden die
Gr

oen maximale Druckamplitude, Peakzeit und Gesamtzeit bei einem anliegen-
den Druck an den Ventilen von 3 bar ermittelt. Als Peakzeit wurde dabei die
Zeit deniert, die der Druckverlauf von Beginn der Kurve bis zum Erreichen der
maximalen Amplitude ben

otigt. Entsprechend wurde f

ur die Gesamtzeit die Zeit-
spanne deniert, die vom Beginn der Kurve bis zum kompletten Abklingen des
Drucksignals gebraucht wird. Die Ergebnisse f

ur die Abh

angigkeit der maximalen
Amplitude sind in Abb. 3.7 aufgetragen. Deutlich ist der exponentielle Verlauf
der Abnahme der Druckamplitude zu sehen. Bei einer Schlauchl

ange von 5 m
liegt der Druckabfall der Amplitude schon bei 50% im Vergleich zur Druckam-
plitude bei ca. 2 m. In Abb. 3.8 sind die Kurvenverl

aufe von Peakzeit (Rauten)
und Gesamtzeit (Dreiecke)

uber der Schlauchl

ange als Parameter aufgetragen.
Beim ersten Vergleich der beiden Kurven f

allt auf, da die Peakzeit nicht so stark
abh

angig von der Schlauchl

ange ist wie die Gesamtzeit. Bei einer Schlauchl

ange
von 14.3 m liegt sie bei einem Wert von 38 ms und f

allt bis auf einen Wert von
11 ms bei 1.8 m ab. Im Gegensatz dazu erweist sich die Kurve der Gesamtzeit
als wesentlich st

arker abh

angig von der Schlauchl

ange. W

ahrend bei sehr groen
Schlauchl

angen L (14:3m > L > 12:3m) der Wert bei ca. 370 ms liegt, sinkt er
im weiteren Verlauf auf einen Wert von ca. 75 ms bei L = 1.8 m. Die minimale
Schlauchl

ange, welche realisiert werden kann, betr

agt 3.15 m (6.35 m vor den
durchgef

uhrten Optimierungen). K

urzere Schlauchl

angen sind nicht m

oglich, da
sonst die Schl

auche samt Reizapplikatoren nicht mehr bis an die Lippe gef

uhrt
werden k

onnen. Damit betr

agt die Peakzeit 13 ms, die Gesamtzeit 105 ms.
Eine wichtige zu ermittelnde Gr

oe stellt die Verz

ogerungszeit dar. Dies ist die
Zeit, welche der Druckimpuls ben

otigt, um vom Ventil bis an den Applikator
zu gelangen. Da die Latenz von somatosensibel evozierten Potentialen ein wich-
tiges Kriterium zur Erkennung der verschiedenen Komponenten ist, stellte es
sich als unerl

alich heraus, die exakten Verz

ogerungszeiten der einzelnen Ven-
tile zu ermitteln. Nach einfachem Anbringen eines leicht magnetischen Metalls
(z.B. B

uroklammer) auf die Druckluftapplikatoren und anschlieendem Messen
der MEG-Signale k

onnen die Verz

ogerungszeiten leicht ermittelt werden. Sie er-
geben sich zu:
Ventil 1: 31 ms
Ventil 2: 34 ms
Ventil 3: 35 ms
Ventil 4: 32 ms
Aufgrund von unterschiedlichen Toleranzen sind die elektrischen Bauteile nicht
einheitlich. Es ist zwar grunds

atzlich m

oglich, die Verz

ogerungszeiten durch ent-
sprechendes Verk

urzen der Schlauchl

angen zu vereinheitlichen, allerdings k

onnen
dann gr

oere Amplitudenunterschiede auftreten. Die derzeitige Schlauchl

ange
betr

agt 3.15 m. Mit den ermittelten Verz

ogerungszeiten ergibt sich somit eine
Druckluftgeschwindigkeit innerhalb des Schlauches von ca. 9.5 cm/ms. Um alle
Verz

ogerungszeiten zu vereinheitlichen, w

are somit ein Zeitverlust von 4 ms zu

uberbr

ucken. Dies erg

abe eine K

urzung von ca. 38 cm eines Schlauches. Aufgrund
der exponentiellen Abh

angigkeit der Amplitude k

onnen somit Amplitudenunter-
schiede bis zu etwa 9-10 % auftreten. Da auch hier wieder unvermeidliche Toleran-
zen mitzuber

ucksichtigen sind, ist es sinnvoller, eine einheitliche Schlauchl

ange
f
ur alle Kan

ale zu w

ahlen, um somit nahezu einheitliche Amplituden an den Reiz-
membranen zu gew

ahrleisten.
Abbildung 3.8: Zusammenhang zwischen Schlauchl

ange und charakteristischen
Zeiten bei Druckluftstimulation; Peakzeit: Anstiegszeit der Druckluftkurve, Ge-
samtzeit: komplette Zeit vom Anstieg bis Abfall der Druckluftkurve.
Die Untersuchungen zeigen somit, da eine sorgf

altige Betrachtung der Parameter
Schlauchl

ange und Ventildurchlazeit notwendig ist, um eine optimale Impulsant-
wort an den Reizapplikatoren zu gew

ahrleisten. Obwohl Hashimoto [47] in seiner
Studie zur Untersuchung von taktiler Stimulation den direkten Luftdruck (,,air-
pu") benutzt, zeigen seine Studien einen direkten Zusammenhang von

auerem
Druck und Signalst

arke von taktilen Reizen.
W

ahrend jedoch der Schlauch i.a. als so kurz wie m

oglich gew

ahlt werden sollte,
h

angt die Einstellung der Ventildurchlazeit von den

Onungs- und Schliezeiten
der gew

ahlten Ventile ab. Obwohl eine weitere Verk

urzung der charakteristischen
Ventilzeiten w

unschenswert ist, sind diesen Werten doch Grenzen gesetzt, da
das

Onen und Schlieen von Druckluftventilen auf mechanischen Eigenschaften
basiert und somit immer endliche Werte im ms-Bereich aufweisen wird. Daher
ist eher zu

uberlegen, ob eine weitere Optimierung der Impulse gewonnen werden
k

onnte, indem die Ventile magnetisch abgeschirmt und direkt in der MEG-Kabine
untergebracht werden. Somit w

are eine weitere Verk

urzung der Schlauchl

ange um
etwa 2.0 m m

oglich, so da sowohl die Druckamplitude maximal wird, als auch
die Gesamtzeit der Puls

ubertragung in den Bereich der charakteristischen Zeiten
der Ventile kommt.
3.3 SEF-Messungen an Probanden
Ziel der Probandenstudien ist, zu evaluieren, ob die Messungen ereigniskorrelier-
ter, somatosensibler MEG-Signale mit Hilfe von taktilen Reizungen es erlauben,
im Rahmen der pr

achirurgischen Diagnostik eine genaue Bestimmung der zugrun-
deliegenden kortikalen Hirnfunktionen vorzunehmen. Dabei mu jedoch beachtet
werden, da solche Messungen nicht nur auf die statistisch erfabaren Werte hin
untersucht und optimiert werden, sondern sich hinsichtlich zeitlicher Durchf

uhr-
barkeit und Patientenkomfort im klinischen Alltag ebenfalls bew

ahren m

ussen.
So ist leicht verst

andlich, da die Applikation von somatosensiblen Reizen, seien
sie elektrisch oder taktil,

uber mehrere Stunden theoretisch zu einem optimalen
Signal f

uhren w

urde. Praktisch gesehen jedoch sind solche Messungen weder an
Probanden noch an Patienten durchzuf

uhren. Auch w

urde die Datenaquisition die
schnell anfallende Datenmenge nicht mehr bew

altigen k

onnen. Jedoch auch bei
wesentlich k

urzeren Messungen zeigt die Erfahrung aus anderen MEG-Projekten,
da es vielen Probanden schwerf

allt, aufgrund der sitzenden Position ohne wirk-
liche Kopxierung den Kopf

uber mehr als 10 min absolut still zu halten. Der
zeitliche Rahmen einer einzelnen MEG-Messung sollte also diesen Zeitraum nicht

ubersteigen, sondern m

oglichst noch darunter liegen. Erforderlich ist also die Ent-
wicklung von Stimulationsparadigmen und entsprechenden Auswertestrategien,
welche in m

oglichst kurzer Zeit eine optimale und reproduzierbare Kartographie
der zugrundeliegenden Hirnaktivit

at erlauben.
Wie in der Einleitung schon beschrieben, besteht bei neurochirurgischen bzw.
neuroradiologischen Eingrien zur Behandlung von Tumoren in der Zentralre-
gion das Risiko, wichtige Hirnfunktionen irreversibel zu sch

adigen, da es durch
eventuelle Raumforderungen des Tumors zu Verschiebungen der Hirnsubstanz
kommen kann. Somit ist eine rein visuelle Beurteilung typischer anatomischer
Markierungspunkte nicht mehr m

oglich. Ziel der Studien ist daher in erster Li-
nie die Erkennnug des Sulcus centralis, bzw. des Gyrus postcentralis, um somit
dem Neurochirurgen objektiv mebare Kriterien zur r

aumlichen Orientierung und
weiteren Therapieplanung zur Verf

ugung zu stellen.
Zur objektiven Beurteilung der Messungsauswertungen stehen mehrere Kriterien
zur Verf

ugung, welche Aussagen

uber Qualit

at und Genauigkeit erlauben. Als
erstes Kriterium ist dabei die Restvarianz (RV) zu nennen. Sie gibt Auskunft
dar

uber, wie gut das berechnete Modell die gemessenen Daten erkl

art. So bedeu-
tet ein Wert von z.B. 20% RV, da 80 Prozent der Daten in einem gew

ahlten
Zeitraum erkl

art werden, 20 Prozent der Daten durch das vorhandene Modell je-
doch nicht gedeutet werden k

onnen (Residuum). Es ist dabei wichtig anzumerken,
da das Residuum durch mehrere Ursachen zustande kommen kann. Zum einen
kann ein zu geringes S/R-Verh

altis vorliegen. Sind die Signale zu schwach, besteht
das Signal in erster Linie aus Hintergrundsrauschen. Es ist jedoch auch m

oglich,
da dem gemessenen Signal mehrere, r

aumlich weit getrennte, jedoch zeitlich syn-
chrone Hirnaktivit

aten zugrunde liegen. W

ahlt man daher f

ur den L

osungsraum
nur eine m

ogliche Quelle, kann diese nicht beide Aktivit

aten erkl

aren, wie schon
in Abschnitt 1.6.2 erl

autert wurde. Es ist also bei den Auswertestrategien darauf
zu achten, durch a priori Information nur die Signale auszuwerten, bei denen es
gesichert ist, da zu dem Zeitpunkt nur eine kortikale Aktivierung vorliegt, bzw.
falls mehrere Aktivierungen vorliegen, diese jedoch auf einen sehr kleinen, f

ur
die Untersuchungen relevanten Teil beschr

ankt sind, so da sie zusammengefat
werden d

urfen
3
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Als n

achstes Kriterium ist die Reproduzierbarkeit der Dipollokalisation bei Wie-
derholungsmessungen zu nennen. Sie stellt eines der wichtigsten Kriterien zur
Qualit

atsbewertung der vorhandenen Messung dar. Streuen die ermittelten Loka-
lisationen zweier Messungen in hohem Mae, ist keine gesicherte Aussage

uber ein
Aktivit

atszentrum zu machen und die Messung ist, im Hinblick auf eine pr

achir-
urgische Diagnostik, zu verwerfen. Dabei mu jedoch auch hier zwischen mathe-
matischen Anspr

uchen und chirurgischen Anforderungen unterschieden werden.
W

ahrend metechnisch nat

urlich eine Abweichung von 0 mm ein w

unschenswertes
Ziel darstellt, ergeben Gespr

ache mit Neurochirurgen (Je Lewine, Salt Lake City,
USA), da Abweichungen mit einem Fehlerradius von ca. 4-5 mm als gute Mes-
sungen f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik bewertet werden, da viele Therapien
selbst in ihrer Genauigkeit

uber einem solchen Fehlerradius liegen. So erfolgt z.B.
w

ahrend der Operation durch die Sch

adeltrepanation und das Freipr

aparieren der
Dura mater ein sogenannter ,,Brain Shift", d.h., da das Hirngewebe aufgrund
neuer Verh

altnisse sich im Sch

adelraum verschiebt und somit pr

aoperatives Bild
und intraoperative Verh

altnisse nicht mehr

ubereinstimmen.
Ein weiteres Kriterium der Lokalisationsstabilit

at ist die Abweichung von Messun-
gen, die mit verschiedenen Filtereinstellungen ausgewertet werden. Eine falsche
Filterung der Signale kann zu falschen Latenzen und auch Milokalisationen
f

uhren. Auf dieses Problem wurde schon 1982 von Scherg [92] und 1984 von
Elton und Scherg [24] hingewiesen. Dies wird in Abb. 3.9 a-f verdeutlicht. Das
Originalsignal besteht aus einer simulierten halbf

ormigen Sinuswelle und ist in
Abb. 3.9 a dargestellt, wobei hier 122 Kan

ale

ubereinander geplottet wurden.
Der Beginn des Signals ist als senkrechter Strich dargestellt. In den folgenden
Abbildungen zeigt diese Markierung weiterhin den urspr

unglichen Signalbeginn.
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Es ist anzumerken, da die RV kein absolut vergleichbares Ma ist, sondern von der Meap-
paratur abh

angt. So bestehen die MEG-Ger

ate

alterer Versionen i.d.R. aus ca. 35-45 Kan

alen,
welche r

aumlich sehr eng aneinanderliegen und eine Gesamt

ache von ca. 20-25 cm Durchmes-
ser einnehmen. F

ur Messungen wird der Dewar dann lokal an die zu untersuchende Kopfregion
positioniert. Somit sind zwar keine Ganzkopfmessungen m

oglich, jedoch erfat ein Groteil der
vorhandenen Kan

ale das zu messende Signal. Bei einem 122-Kanal Ganzkopfsystem, welches in
Heidelberg zur Verf

ugung steht, erfat jedoch ein kleinerer Teil der Kan

ale das zu untersuchen-
de Areal. Das physikalische Modell (

aquivalenter Stromdipol) zum entsprechenden Signal bei
solch einem System mu also auch das erfate Rauschen auf den Zusatzkan

alen erkl

aren, was
somit zu einer Vergr

oerung der RV f

uhren kann.
In Abb. 3.9 b wird ein 5 Hz Hochpa, in Abb. 3.9 c ein 10 Hz Hochpa, beide
jeweils Zero Phase mit 6 dB/oct verwendet. Deutlich ist zu sehen, da das Origi-
nalsignal schw

acher und Energie nach vorne und hinten verschoben wird, so da
der Eindruck von verschiedenen Komponenten entstehen kann. Abbildungen 3.9
d und e zeigen ein vorw

arts geltertes Signal mit 5 bzw. 10 Hz Hochpa-Filter
(6 dB/oct). Auch hier erfolgt eine Schw

achung der urspr

unglichen Komponente,
wobei jedoch die Energieverschiebung ausschlielich in die gelterte Richtung,
und somit nach hinten, stattndet. Abbildung 3.9 f zeigt das bandpagelterte
Signal mit einer Bandbreite von 5-70Hz, wobei beim Hochpa vorw

arts geltert
wurde.
Abbildung 3.9: Ver

anderungen der charakteristischen Signalkurven durch
unterschiedliche Filterung am Beispiel eines simulierten Datensatzes. N

ahere
Erl

auterungen siehe Text.
Die gemessenen Signale m

ussen i.d.R. hochpageltert werden, da sonst Drift-
anteile oder Osets in die Dipolberechnung mit eingehen und somit zu schweren
Fehllokalisationen f

uhren k

onnen. Allerdings ndet durch die Filterung selbst ei-
ne Verzerrung des Signalraums statt, wie soeben erl

autert. Durch verschiedene
Filterungen des gleichen Signals und anschlieender Lokalisation kann veriziert
werden, inwieweit die Filterung Einu auf die Lokalisationsgenauigkeit hat.
Als letztes Kriterium zur Verizierung, ob die gemessenen Signale sich f

ur eine
pr

achirurgische Diagnostik eignen, ist die Projektion der ermittelten Lokalisa-
tion im MRT zu nennen. Wie in Abschnitt 3.1 beschrieben, ist die Lage, wo
einzelne Komponenten lokalisieren m

ussen, hinreichend genau bekannt. So mu
die N20-Komponente postzentral, die P30-Komponente postzentral oder zentral
lokalisieren. Grobe Abweichungen von den erwarteten Werten lassen eine nicht
ber

ucksichtigte Fehlerquelle bei der stattgefundenen Messung vermuten, wie z.B.
ein systematisches Verrutschen der Positionsbestimmungsspulen.
Es sollte hinzugef

ugt werden, da die aufgef

uhrten Kriterien zwar notwendig, je-
doch nicht hinreichend sind. Weisen zwei Messungen eine sehr schlechte RV auf,
so wird die Messung keine guten Ergebnisse liefern k

onnen. Dies heit jedoch
nicht, da eine sehr gute RV automatisch eine gute Messung darstellt, da z.B.
die Lokalisationen der einzelnen Messungen immer noch stark voneinander ab-
weichen k

onnen. Die Bewertungen sind somit als sukzessive Ausschlukriterien
zu betrachten.
3.3.1 Studie 1 - Stimulation mit taktilen und schwachen
elektrischen Reizen
In dieser einleitenden Studie sollte untersucht werden, ob und inwieweit das da-
mals noch nicht optimierte, taktile Stimulationssystem den genauen Anforderun-
gen der pr

achirurgischen Diagnostik gen

ugt. So mute also zun

achst abgesch

atzt
werden, inwieweit

uberhaupt Signale zustandekommen, wieviele Reize appliziert
werden m

ussen und ob die erhaltenen Ergebnisse den Schlu zulassen, da durch
entsprechende Optimierungen Verbesserungen auftreten k

onnen. Da ein wichtiges
Kriterium zur Einf

uhrung von taktilen Reizen der Patientenkomfort ist, wirft dies
die Frage auf, ob nicht auch durch Applikation von schwachen elektrischen Reizen
das gleiche Ergebnis erzielt werden kann. Diese Art der Reizanwendung ist zwar,
wie schon oben geschildert, f

ur Lippenstimulation aufgrund der Einstreuartefakte
nicht geeignet, f

ur andere Regionen besteht jedoch die M

oglichkeit, da eine star-
ke Reizung wie beim Nervus medianus nicht notwendig ist, sondern die einzelnen
Fingerglieder mit Hilfe spezieller Ringelektroden nur wenig

uber der Sp

urschwelle
zu reizen. Zudem weist diese Art der Reizung f

ur die Studie den Vorteil auf, da
sowohl taktile als auch elektrische Reizapplikatoren w

ahrend einer Messung an
einem Finger angebracht werden k

onnen, und somit einen direkten Vergleich der
Lokalisationen der prim

aren Antworten des somatosensorischen Kortex erlauben.
3.3.1.1 Probandenkollektiv
Untersucht wurden neun Probanden im Alter von 22 bis 34 Jahren, davon drei
Frauen und sechs M

anner (zwei Links- und sieben Rechtsh

ander). Bei keinem
der Probanden gab es Hinweise auf neurologische Erkrankungen. Die Probanden
wurden ausf

uhrlich

uber das Ziel und den Ablauf der MEG-Untersuchung infor-
miert und erkl

arten ihr volles Einverst

andis zur freiwilligen Teilnahme an dieser
Studie, die im Vorfeld der Untersuchungen bei der Ethikkommission beantragt
und genehmigt wurde.
3.3.1.2 Methoden
F

ur jeden Probanden wurde zun

achst die Reizschwelle f

ur die elektrische Rei-
zung bestimmt und festgelegt. Nach Anbringen der Ringelektroden wurde die
Stromst

arke sukzessiv erh

oht. Gereizt wurde mit Rechteckstromimpulsen mit ei-
ner Dauer 0.2 ms. Die Probanden waren angehalten, sich zu

auern, sobald der
Strom an dem jeweiligen Finger gut sp

urbar war (Sp

urschwelle). Anschlieend
wurde der Strom noch um 1 Milliampere erh

oht. Dabei betrug die durchschnitt-
liche Reizst

arke 7.1 mA. Nach Plazierung im MEG wurden die Probanden dazu
aufgefordert, w

ahrend einer Messung den Kopf nicht zu bewegen, bzw. die Un-
tersucher zu informieren, falls eine gr

oere Bewegung stattgefunden hat, um die
entsprechende Messung zu wiederholen. Untersucht wurden in dieser Studie Dau-
men und Zeigenger der linken und rechten Hand. Dabei wurden an den jeweiligen
Fingern der Pluspol der Ringelektroden zwischen erstem und zweitem Glied, der
Minuspol zwischen zweitem und drittem Fingerglied angebracht.
Die taktilen Membrane wurden auf den Fingerkuppen, den Orten der h

ochsten
Rezeptordichte [55], befestigt. Dabei wurde ein einheitlicher Druck von 3 bar am
Kompressor eingestellt. Gemessen wurde w

ahrend einer Messung jeweils nur ein
Finger. Der ISI zwischen elektrischem und taktilem Reiz betrug dabei 250  50
ms. Dargeboten wurden jeweils 500 Reize. Zur Aufmerksamkeitsf

orderung wur-
de alle 10  2 sec ein elektrischer Doppelreiz dargeboten, den die Probanden
diskriminieren und per Mausklick mit der freien Hand anzeigen sollten. Alle Mes-
sungen wurden mit oenen Augen durchgef

uhrt und f

ur jeden Finger wurde eine
Wiederholungsmessung gefahren, so da pro Proband acht Messungen erfolgten.
Aufgenommen wurde mit einer Abtastrate vom 1000 Hz und einer Bandpal-
terung von 0.3-260 Hz. Nach Aussortierung schlechter Kan

ale wurden die Daten
anschlieend mit der Software FOCUS (Megis Software GmbH, Prof. Dr. Scherg,
M

unchen) in einer Epoche von 50 ms pr

a- und 250 ms poststimulus gemittelt.
Dabei wurde eine Hochpalterung von 3 Hz Zero Phase (6 dB/oct) verwendet.
3.3.1.3 Auswertung
Die Auswertung der Daten erfolgte mit dem Programm BESA2.0 (Megis Software
GmbH, Prof. Dr. Scherg, M

unchen). Ermittelt wurde zun

achst nur die erste Ant-
wort kortikaler Aktivit

at, die N20-Komponente. Dabei wurden als Quellenterme
regionale Quellen gew

ahlt, da die Orientierung hier nur eine zweitrangige Rolle
spielt. Die Signale wurden mit 20 Hz (6 dB/Oct, vorw

arts) hochpageltert, wo-
bei die ansteigende Flanke des Signals als Fitintervall genommen wurde. Dabei
stellte sich schon bald heraus, da, obwohl in erster Linie die N20-Komponente
untersucht werden sollte, auch sp

atere Komponenten zwar vorhanden waren, sich
jedoch nur gering vom Hintergrundrauschen abhoben, so da es teilweise schwie-
rig wurde zu beurteilen, wo Aktivit

at

uberhaupt beginnt. Diese Feststellungen
spiegeln sich in der mebare Gr

oe der RV in Abb. 3.10 wider.
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Abbildung 3.10: Ergebnisse der Restvarianz bei Untersuchungen der kortikalen
Signale (N20) bei taktiler und schwacher elektrischer Reizung an Daumen und
Zeigenger der rechten und linken Hand.
Auf der Ordinate ist die RV f

ur die verschiedenen Finger sowohl bei den takti-
len als auch bei den elektrischen Messungen aufgetragen. Die Werte schwanken
zwischen 55% (D2 re, elektr.) und 70% (D2 li, taktil). Die Standardabweichung
liegt dabei f

ur fast alle Finger bei etwa 25%, was also heit, da im Schnitt bei
keiner Messung auch nur die H

alfte der gemessenen Daten durch das berechnete
Modell erkl

art wird. Die Ergebnisse lassen auf keine guten

Ubereinstimmungen
der ermittelten Lokalisationen schlieen, da das vorhandene S/R-Verh

altnis der
Messungen keine eindeutige Aussage erlaubt. Die Ergebnisse der Abweichungen
der Wiederholungsmessungen sind in Abb. 3.11 angegeben. Auf der Ordinate ist
der Abstand in mm aufgetragen. Verglichen wurden sowohl die Abst

ande zwei-
er Wiederholungsmessungen (elektrisch gegen elektrisch und taktil gegen taktil),
als auch die Abst

ande innerhalb einer Messung elektrisch gegen taktil. Mit Aus-
nahme des rechten Daumens liegen die Abst

ande der elektrischen Messungen
unterhalb der taktilen Messungen. Zwar weisen die Abst

ande des rechten Zei-
gengers die geringsten Werte auf, jedoch liegen auch diese schon bei 10 mm.
Alle anderen Messungen ergaben Abst

ande von mindestens 12.5 mm Streuung
zweier Wiederholungsmessungen. Die entsprechende Standardabweichung ist f

ur
jeden Mittelwert angegeben und weist groe Werte auf. Sie liegt in jedem Fall
mindestens bei der H

alfte des Mittelwertes.
3.3.1.4 Ergebnisse und Beurteilung von Studie 1
Die Ergebnisse dieser ersten Studie m

ussen als zu ungenau und unsicher f

ur die
pr

achirurgische Diagnostik betrachtet werden. So werden, vom Mittelwert aus-
gehend, in allen F

allen weniger als die H

alfte der Daten durch das Modell einer
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Abbildung 3.11: Abweichungen der Lokalisationen der N20-Komponente von
Wiederholungsmessungen bei Untersuchungen taktiler und schwacher elektrischer
Reize an Daumen und Zeigenger der rechten und linken Hand.
regionalen Quelle erkl

art. Die durchschnittlichen Abweichungen liegen in ihrer
Gr

oenordnung um 12-15 mm. Kommt solch ein Fehler auf der Anterior-Posterior-
Achse vor, kann es leicht passieren, da ein falscher Gyrus lokalisiert wird. Vor-
rangiges Ziel weiterer Studien mu es daher sein, die Signalst

arke zu verbessern.
Dies w

are im Fall der elektrischen Stimulaton zwar einfach zu bewerkstelligen,
indem die Stromst

arke entsprechend erh

oht wird, um eine Kartographie der ein-
zelnen Finger zu erreichen. Ziel der Studien ist jedoch, eine Stimulation mittels
Reizung durch gr

oere Stromst

arken m

oglichst zu vermeiden.
3.3.2 Studie 2 - Stimulation mit optimierten taktilen Rei-
zen und langem ISI
Die Ergebnisse der Studie 1 zeigten, da zuerst das S/R-Verh

altnis verbessert wer-
den mu. Da der ISI von Studie 1 relativ kurz gew

ahlt war, wird hier ein gr

oerer
ISI von 1000  200 ms f

ur die stimulierte Region verwendet. Somit verl

angert
sich zwar die Medauer, jedoch ist eine deutliche Verbesserung der Signalst

arke
zu erwarten, wie sich in vorherigen Studien zeigte [2][43][74][104]. Weiterhin wur-
den eine Reihe von Ver

anderungen und Optimierungen vorgenommen bevor die
zweite Studie stattfand, die hier stichpunktartig wiedergegeben werden.
 Es wurden die in Abschnitt 3.2 beschriebenen Optimierungen der takti-
len Stimulationseinheit durchgef

uhrt, welche zu einem wesentlich pr

aziseren
und sch

arferen

Ubertragungsimpuls an der zu untersuchenden K

orperregion
f

uhrten.
 Da das Schalten der im Auenraum liegenden Magnetventile ein im MEG
h

ohrbares Klicken verursacht, welches m

oglicherweise ereigniskorrelierte au-
ditorische Signale erzeugen k

onnte, wurde die gesamte Stimulationseinheit
in einer mit dickem Schaumsto schalld

ampfende Box untergebracht.
 Das Klicken der Magnetventile wird jedoch auch

uber die Versorgungs-
schl

auche der Membrane weitergeleitet. Daher wurde zur D

ampfung der
erste Meter der Schl

auche mit schalld

ampfendem Material umgeben. Eine
weitere Abd

ampfung war nicht m

oglich, da die Schl

auche sonst nicht mehr
bzw. nur schwerlich zu den Probanden gef

uhrt werden k

onnen.
 Das zust

andige Mepersonal wurde - nach entsprechender Einweisung - be-
auftragt, vor jeder MEG-Messung (auch f

ur andere Projekte) ein System-
Tuning durchzuf

uhren. Dies wurde vorher ca. alle 2-3Wochen vom zust

andi-
gen Physik-Ingenieur ausgef

uhrt. Da die zu messenden MEG-Signale mittels
komplexer Signaltechnik

uber Operationsverst

arker (OP) verst

arkt werden,
m

ussen die jeweiligen Arbeitspunkte der OP f

ur jeden Kanal optimal ein-
gestellt sein. Somit kann das Systemrauschen erheblich vermindert werden.
Der Aufwand f

ur ein solches Tunen betr

agt f

ur eine eingearbeitete Person
je nach vorhandenen Einstellungen der Kan

ale ca. 10-20 min.
 Im MEG nehmen die Probanden eine sitzende Position ein, welche die
Gefahr von Kopfbewegungen verst

arkt. Daher wurde zur gr

otm

oglichen
Eind

ammung von K

orperbewegungen eine spezielle Matte angeschat. Die-
se Matte ist mit styropor

ahnlichem Material gef

ullt. Nach Absaugen der
Luft wird diese hart und pat sich der K

orperform sehr exakt an. Vor der
eigentlichen Mevorbereitung wird diese Matte im MEG-Stuhl plaziert, der
Proband hineingesetzt und die Matte an die individuelle K

orperform an-
gepat. Anschlieend wird die Luft abgesaugt. Somit k

onnen K

orperbewe-
gungen, die indirekt wiederum Kopfbewegungen verursachen, aufgrund von
Unbequemlichkeiten durch zu langes Stillsitzen vermieden werden.
3.3.2.1 Probandenkollektiv
Untersucht wurden 15 Probanden im Alter von 26 bis 51 Jahren, davon 10 M

anner
und 5 Frauen (12 Rechts- und 3 Linksh

ander). Wie in Studie 1 gab es bei kei-
nem der Probanden Hinweise auf neurologische Erkrankungen. Auch hier wurden
die Probanden ausf

uhrlich

uber das Ziel und den Ablauf der MEG-Untersuchung
informiert und erkl

arten ihr volles Einverst

andis zur freiwilligen Teilnahme an
dieser Studie, die im Vorfeld der Untersuchungen bei der Ethikkommission bean-
tragt und genehmigt wurde.
3.3.2.2 Methoden
Da vorab nicht bekannt war, ob die taktilen Reizungen zu den gew

unschten Er-
folgen f

uhren, wurde zus

atzlich mit elektrischer Reizung der Nervus medianus
stimuliert, da die Lokalisation dieser Aktivit

at als Referenzsignal zur internen

Uberpr

ufung der taktilen Lokalisationen dienen kann.
F

ur jeden Probanden wurde zun

achst die Reizschwelle f

ur die elektrische Reizung
bestimmt und festgelegt. Die Dauer der Rechteckstromimpulse betrug 0.2 ms.
Die Reizelektroden wurden an das rechte und linke Handgelenk befestigt, wobei
mit einer Intensit

at der zweifachen motorischen Schwelle und einem ISI von 500
 50 ms gereizt wurde. Dargeboten wurden jeweils 500 Reize. Dabei betrug die
durchschnittliche Reizstromst

arke 11.8 mA. Prim

ares Ziel der taktilen Messungen
war die Erhebung von Wiederholungsmessungen an Daumen und Zeigenger. Die
Messung von kleinem Finger und Unterlippe sollte dabei zun

achst kl

aren, ob und
inwieweit gute Signale zustandekommen.
Daher wurden nach zwei Medianus-Messungen die taktilen Druckmembrane an
Daumen (D1), Zeigenger (D2) der linken und rechten Hand befestigt (dritte
Messung). F

ur die vierte und f

unfte Messung wurden die Membrane an Daumen,
Zeigenger, kleinem Finger (D5) und Unterlippe (engl. ,,lower lip": LL) auf einer
K

orperseite (rechts oder links) angebracht, so da mit diesem Design Wiederho-
lungsmessungen f

ur D1 und D2, einfache Messungen f

ur D5 und LL erfolgten.
Dabei wurde ein einheitlicher Druck von 6 bar am Kompressor eingestellt, wobei
auch hier wieder jeweils 500 Reize pro Finger bzw. Unterlippe appliziert wurden.
Der zeitliche Abstand zweier aufeinanderfolgender Reize an einer K

orperstelle
betrug dabei 1000  200 ms.
Da die Weiterleitung somatosensiblen Inputs f

ur Daumen und Zeigenger

uber
den Nervus medianus, f

ur den kleinen Finger jedoch

uber den Nervus ulnaris
l

auft, wurde die Stimulationsreihenfolge so angesetzt, da Daumen und Zeige-
nger niemals direkt nacheinander stimuliert wurden, um m

oglichst lange Er-
holungszeiten der aerenten Nervenbahnen zu gew

ahrleisten. Die Dauer einer
Medianus-Messung betrug dabei 4.10 min, die einer taktilen Mesung 8.35 min,
so da die reine Mezeit ca. 42 min betrug. Da nach visuellen Beurteilungen der
ersten Messungen auch deutliche Signalkomplexe bei D5 und LL wahrgenommen
wurden, und die Probanden mitteilten, da aufgrund der geringen Mezeit ei-
ne weitere Messung kein Problem darstelle, wurde das Design leicht abge

andert.
Auf jeder K

orperseite wurden jeweils zwei Messungen taktiler Stimulation an den
oben beschriebenen K

orperregionen vorgenommen, so da auch Wiederholungs-
messungen f

ur D5 und LL f

ur die Auswertung zur Verf

ugung standen. Insgesamt
wurden daher an 3 Personen des Kollektivs zun

achst nur f

unf, an zw

olf Personen
sechs Messungen durchgef

uhrt.
Vor jeder Messung wurden die Probanden dazu aufgefordert, w

ahrend einer Mes-
sung den Kopf nicht zu bewegen, bzw. die Untersucher zu informieren, falls eine
gr

oere Bewegung stattgefunden hat, um die entsprechende Messung zu wieder-
holen. Um m

ogliche auditorische Ein

ue auf die taktilen Messungen zu unterbin-
den, wurde den Probanden mittels eines auditorischen Systems

uber Ohrst

opsel
ein Rauschen

ubermittelt. Die Lautst

arke des Rauschens wurde vor den Messun-
gen festgelegt, indem die taktile Stimulation gestartet und die Lautst

arke des
Rauschens solange erh

oht wurde, bis die Ger

ausche der taktilen Stimulationsein-
heit vom Probanden nicht mehr wahrzunehmen waren. Alle Messungen wurden
mit geschlossenen Augen durchgef

uhrt. Aufgenommen wurde mit einer Abtastra-
te vom 1000 Hz und einer Bandpalterung von 0.3-260 Hz. Nach Aussortierung
schlechter Kan

ale wurden die Daten oine mit der Auswertesoftware BESA99
(Megis Software GmbH, Prof. Dr. Scherg, M

unchen) in einer Epoche von 50 ms
pr

a- und 250 ms poststimulus gemittelt. Dabei wurde eine Hochpalterung von
3 Hz Zero Phase (6 dB/oct) verwendet. Als Baseline wurden die 50 ms der Pr

asti-
muluszeit deniert.
Von allen Probanden wurde ein T1-gewichteter MRT-Datensatz des Kopfes mit
sagittaler Schichtf

uhrung erstellt. Der 3D-Satz bestand jeweils aus 180 Schichten
mit 1 mm Dicke und einer 256*256-Au

osung der Schichten mit ebenfalls 1 mm
Genauigkeit. Alle Datens

atze wurden an einem 1.5-Tesla MR System der Firma
Picker aufgenommen.
3.3.2.3 Auswertung
Die Auswertung der Daten erfolgte mit dem Programm BESA99 in Verbindung
mit der MRT-Software BrainVoyager [38][38].
Untersucht wurden die ersten beiden Komponenten kortikaler Aktivit

at, die N20-
und die P30-Komponente
4
. F

ur diese Komponenten wurde jeweils eine regionale
Quelle auf die ansteigende Flanke des Signals gettet. Da diese Arbeit in erster
Linie das Ziel hat, die Lage des Sulcus centralis, bzw. des Gyrus postcentra-
lis m

oglichst genau vorherzusagen, wurde eine dritte Strategie der Auswertung
durchgef

uhrt. Hierbei wurde vom Beginn der N20- bis zur Maximalamplitude
der P30-Komponente der komplette Bereich als Fitintervall verwendet und die
Lokalisation einer regionalen Quelle f

ur diesen gesamten Zeitbereich ermittelt.
Wie oben angef

uhrt, beinhaltet diese Vorgehensweise aufgrund des noch nicht
eindeutig gekl

arten Ursprungs der P30-Komponente die M

oglichkeit, da phy-
siologisch gesehen, zwei unterschiedliche, zytoarchitektonische Bereiche zusam-
mengefat werden. Die Ergebnisse der oben genannten Ver

oentlichungen lassen
4
Die ersten Komponenten bei Lippenstimulation erfolgen im Vergleich zur Handregion we-
sentlich fr

uher, weisen jedoch vom grunds

atzlichen Verlauf

ahnliche Strukturen auf. Dabei wird
i.a. die erste Komponente als N10, die zweite Komponente als P20 bezeichnet. Deshalb wird im
weiteren Verlauf die erste Komponente der Lippenstimulation (N10), soweit sie im Zusammen-
hang mit den ersten Komponenten der Finger oder des Nervus medianus (N20) auftaucht, nicht
gesondert bezeichnet. Analog wird mit der zweiten Komponente (P20 bei Lippenstimulation,
P30 bei Handregion) vorgegangen.
jedoch die Vermutung zu, da durch diese Strategie eine Bestimmung des Gyrus
postcentralis sehr gut m

oglich ist, da durch diese Vorgehensweise ein Maximum
an Signalinformation in die Rechnungen eingeht. Daher werden von einer sol-
chen Vorgehensweise ein gutes S/R-Verh

altnis, eine geringe Beeinussung durch
verschiedene Filtereinstellungen und gering abweichende Lokalisationsergebnisse
von Wiederholungsmessungen erwartet. Zur Kl

arung, wo m

ogliche Entstehungs-
orte der P30-Komponente liegen, kann dieses Verfahren nat

urlich keinerlei Beitrag
leisten. Nichtsdestotrotz w

urde, bei Erfolg dieser Vorgehensweise, eine robuste,
einfache und sehr leicht nachzuvollziehende Auswertemethode zur Verf

ugung ste-
hen.
Zur Kl

arung des Einusses der Filter wurden zwei Arten der Filterung f

ur jede
der drei Fitstrategien verwendet. Die Signale wurden sowohl mit einem 5 Hz Zero
Phase (6dB/oct), als auch mit einem 20 Hz forward Hochpa-Filter (6db/oct)
geltert, wobei zus

atzlich einheitlich ein 200 Hz Zero-Phase (Z.P.) (12 dB/oct)
Tiefpa zur Rauschunterdr

uckung verwendet wurde. Da diese Filtereinstellungen
im weiteren Verlauf noch h

aug erw

ahnt werden, werden sie zur Vereinfachung
im weiteren Verlauf mit F5HzZP (Filter 5 Hz, Zero Phase) und F20HzF (Filter
20 Hz, forward) bezeichnet.
3.3.2.3.a Visuelle Beurteilung der SEF
Von 15 Untersuchungen konnten alle Medianus-Messungen in die Datenerhebung
eingeschlossen werden. Die Daten wurden dabei jeweils ohne Filterung und mit
den sp

ater f

ur die Auswertung relevanten Einstellungen F20HzF und F5HzZP vi-
suell

uberpr

uft. Bei allen Signalen der elektrischen Medianusstimulation zeigten
die SEF in einem Zeitbereich von 20 ms einen deutlich ausgepr

agten Signalkom-
plex, wobei ein weiterer Komplex nach ca. 9-13 ms auftrat. Je nach Filtereinstel-
lung war die Amplitude des Komplexes gr

oer oder etwas kleiner als die erste
Komponente.
Bei den taktilen Auswertungen konnten von 2 Probanden die Messungen der rech-
ten Seite (aufgrund von Daten

ubertragungsfehlern bzw. nicht mehr korrigierbaren
Fehlern w

ahrend der Messung) nicht mit einbezogen werden. Im Vergleich zu den
elektrischen Daten trat der deutliche Signalkomplex bei ca. 20 ms nicht bei allen
gemessenen K

orperregionen auf. Von 15 untersuchten Personen konnten im Falle
des Zeigengers bei einer Person (rechts und links), im Falle des kleinen Fingers
links bei 3 und rechts bei 4 Personen und im Falle der Unterlippe bei 2 Personen
(rechts und links) keinerlei oder nur

auerst schwache Signale dieser ersten Kom-
ponente wahrgenommen werden. Weiterhin el auf, da der Signalanstieg etwa
2-3 ms sp

ater erfolgte, im Vergleich zur Latenz der elektrischen Signale. Dies ist
jedoch verst

andlich, da die

Ubertragungssignale

uber aerente Nervenbahnen bei
taktiler Stimulation den zus

atzlichen Weg von der Fingerspitze bis zum Handge-
lenk

uberwinden m

ussen. Ein zweiter, deutlicherer Signalkomplex trat in einem
Zeitraum von 29-34 ms auf (P30). Dieser Komplex konnte bei allen taktilen Rei-
zungen klar wahrgenommen werden, wobei auch hier eine Signalverz

ogerung von
2-4 ms im Vergleich zur elektrischen Reizung auftrat.
3.3.2.3.b Restvarianz
In Abb. 3.12 a-c sind die Ergebnisse der Restvarianz f

ur alle Fitstrategien samt
ihren verschiedenen Filterungen aufgebracht. Abb. 3.12 a zeigt die Ergebnisse der
N20-, Abb. 3.12 b die Ergebnisse der P30-Komponente, Abb. 3.12 c die der Strate-
gie N20/P30, jeweils f

ur die elektrische Reizung des Nervus medianus (Med) und
die taktile Reizung an Daumen (D1), Zeigenger (D2), kleinem Finger (D5) und
der Unterlippe (LL) auf der rechten und linken K

orperseite. Dargestellt wird der
Mittelwert der RV

uber das Probandenkollektiv samt ihren jeweiligen Standard-
abweichungen.
Bei Betrachtung von Abb. 3.12 a zur Untersuchung der N20-Komponente f

allt die
sehr geringe RV der Medianusreizung auf, was jedoch aufgrund des starken elek-
trischen Reizes zu erwarten war. Die unterschiedlichen Filtereinstellungen haben
hier nur einen sehr geringen Einu. Dabei ist die RV bei F5HzZP nur unwesent-
lich kleiner. Dies verh

alt sich bei den taktilen Reizen anders. F

ur alle gemessenen
Bereiche (D1, D2, D5, LL) erweist sich die RV sowohl rechts als auch links um
etwa 1/3 bis 1/2 niedriger als bei F5HzZP. Im Vergleich zur elektrischen Reizung
liegen die Werte wesentlich h

oher. Mit Ausnahme von D2 bei F5HzZP stellt sich
dabei in allen F

allen die RV auf der rechten K

orperseite als leicht geringer her-
aus. Dabei ergeben sich f

ur D1 die geringsten Absolutwerte. D2 und D5 erweisen
sich als etwa gleichwertig. Die gr

oten Werte kommen bei der Lippenstimulation
zustande. Sie liegen hier f

ur F20HzF bei 50% f

ur F5HzZP bei 35%.
Im Falle der P30-Komponente (Abb. 3.12 b) ergeben sich deutlich geringere Wer-
te. W

ahrend sich bei der Medianusstimulation hier f

ur F20HzF kleinere Werte
als bei F5HzZP ergeben, erweist sich der Einu der unterschiedlichen Filter-
einstellung bei taktiler Stimulation als sehr gering. Die Absolutwerte schwanken
zwischen 16% und 23% RV. Dabei ist die RV des Daumens, im Gegensatz zur
N20-Komponente, nur unwesentlich geringer als bei den anderen Regionen. Sie
erweist sich im Falle D5 rechts mit F20HzF als kleiner.
Die kombinierte Auswertung des N20/P30-Komplexes ist in Abb. 3.12 c darge-
stellt. Die Werte der RV richten sich dabei an der jeweils besten Komponente
im gesamten Komplex aus. So ergibt z.B. die RV f

ur die linke Medianusstimu-
lation bei F20HzF den gleichen Wert wie bei der P30-Auswertung, bei rechter
Medianusstimulation mit F5HzZP orientiert sie sich an dem besseren RV-Wert
der N20-Komponente. Bei D1 und D2 ergeben sich insgesamt noch leicht kleinere
Werte um 2-3%, was bei D5 und LL nicht der Fall ist.
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Abbildung 3.12: Ergebnisse der Restvarianz bei Untersuchungen der kortikalen
Signale bei elektrischer Reizung des Nervus medianus (Med) und taktiler Rei-
zung an Daumen (D1), Zeigenger (D2), kleinem Finger (D5) und der Unter-
lippe (LL) auf der rechten und linken K

orperseite. Die Daten wurden mit zwei
unterschiedlichen Filtersettings ermittelt (20 Hz forward und 5 Hz Zero-Phase
Hochpalterung bei 6 dB/oct).
3.3.2.3.c Abstand von Wiederholungsmessungen
Die Ergebnisse der Abweichungen der Wiederholungsmessungen von Med, D1,
D2, D5 und LL sind in Abb. 3.13 a-c dargestellt. Aufgetragen ist die mittlere Ab-
weichung samt der zugeh

origen Standardabweichungen. Die Regionen D5 und LL
m

ussen, in Bezug auf die N20-Komponente, gesondert behandelt werden, da die
N10- bzw. N20-Komponente hierbei mehrmals nicht ausgewertet werden konnte.
Der Mittelwert

uber auswertbare Messungen w

urde im direkten Vergleich zu D1
oder D2 einen falschen Eindruck vermitteln. Sie tauchen daher in Abb. 3.13 nicht
auf.
Med: Die Abweichungen der Lokalisationen der Medianusstimulation erweisen
sich als sehr stabil f

ur alle Fitstrategien und Filtereinstellungen. Sie

uberschreiten
in keinem einzigen Fall eine obere Schranke von 4 mm. Dabei lassen sich nur f

ur
die P30-Komponente geringe Unterschiede der beiden Fitstrategien feststellen.
D1: Im Bereich D1 erweist sich f

ur die N20-Komponente die Einstellung F5HzZP
als g

unstiger, da sie f

ur jede Seite getrennt betrachtet jeweils geringere Werte um
2.4 mm aufweist. Dies ist f

ur die P30-Komponente und f

ur die Fitstrategie des
N20/P30-Komplexes nicht der Fall. F

ur die P30-Komponente liegt nur der Wert
mit F20HzF, rechts um ca. 2.5 mm

uber den anderen. Die Strategie N20/P30
erweist sich auch hier als sehr robust. Sie

ubersteigt in keinem Fall einen Abwei-
chungswert von 5 mm, w

ahrend bei den Einzelauswertungen der Komponenten
Werte bis zu 7.5 mm auftauchen k

onnen.
D2: Ein deutlichen Einu der Filtereinstellungen auf die Abweichungen von
Wiederholungsmessungen zeigt sich bei Betrachtung der N20-Komponente des
Zeigengers (D2). Die Werte der Einstellungen F20HzF liegen auf beiden Seiten
etwa doppelt so hoch wie bei der Einstellung F5HzZP. Dieser Trend l

at sich
aus den Werten der RV (Abb. 3.12 a) f

ur D1 und D2 nicht ableiten. F

ur die
jeweiligen Filtereinstellungen liegen dort die Werte der beiden Regionen recht
nahe beieinander, mit Ausnahme von D1 rechts mit F20HzF. Die Abweichungen
der Wiederholungsmessungen bei F20HzF rechts und links

ubersteigen bei D2 im
Vergleich zu den bisher ausgewerteten Messungen einen Wert von 1.1 cm. Dies ist
schon nahezu der dreifache Betrag des Wertes, der von Neurochirurgen als gute
Messung bewertet werden kann (siehe S. 64). Die Abweichungen der Komponente
P30 erweisen sich als stabiler als die der N20. Die gr

ote Dierenz ergibt sich f

ur
F5HzZP rechts mit einem mittleren Wert von 8.3 mm. Die unterschiedlichen Er-
gebnisse der P30-Komponente liegen dabei in der Seitendierenz von rechts und
links und erweisen sich als relativ stabil gegen

uber den Filtereinstellungen. Dieser
Trend ist auch bei der Auswertestrategie N20/P30 zu beobachten. Die Absolut-
werte liegen deutlich unter denen der P30-Komponente und

ubersteigen keine
Abweichung von 5.5 mm. Auch hier erweisen sich die Werte der linke Seite als ge-
ringer gegen

uber der rechten, wobei die Filtereinstellungen auf die Absolutwerte
der jeweiligen Seiten nur einen kleinen Einu haben.
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Abbildung 3.13: Abst

ande von Wiederholungsmessungen bei Untersuchungen
der kortikalen Signale bei elektrischer Reizung des Nervus medianus (Med) und
taktiler Reizung an Daumen (D1), Zeigenger (D2), kleinem Finger (D5) und
der Unterlippe (LL) auf der rechten und linken K

orperseite. Die Daten wurden
mit zwei unterschiedlichen Filtersettings ermittelt (20 Hz forward und 5 Hz Zero-
Phase Hochpalterung bei 6 dB/oct).
D5: Zur Auswertung der D5-Wiederholungsabweichungen standen 12 Messungen
zur Verf

ugung. Von diesen 12 Messungen konnten auf einer Seite eine Messung (je-
weils rechts) aufgrund von allgemeinen Fehlern nicht mit einbezogen werden. Auf
den beiden Seiten konnte bei 3 Messungen die N20-Komponente nicht oder kaum
noch wahrgenommen werden. Wurde ein Fit auf die kaum vorhandenen Daten
durchgef

uhrt, konnte keine stabile L

osung gefunden werden. Je nach verschiede-
nen Ausgangslagen der Dipole ergaben sich extrem unterschiedliche Ergebnisse,
so da keine eindeutige Aussage getroen werden konnte. Lokalisationen waren
dabei weit gestreut. Auch bei den 3 D5-Messungen ohne Wiederholung war es in
einem Fall schwierig, die N20-Komponente zu erkennen.
Dabei stellte sich die Filtereinstellung als sehr wichtig heraus. Dies ist in Abb.
3.14 dargestellt. Links ist das mit F5HzZP gelterte Signal des linken D5 in einem
Gesamtzeitraum von 50 ms eines Probanden zu sehen. Dabei gibt die gestrichelte
Linie die Latenz von 22 ms an. Die N20-Komponente hebt sich dabei nur gering
vom Rauschen ab, ist jedoch noch zu erkennen. Rechts das gleiche Signal, jedoch
mit F20HzF geltert. Die N20-Komponente verschwindet dabei im Rauschen.
Abbildung 3.14: Verhalten der N20-Komponente (vertikale gestrichelte Linie)
des kleinen Fingers bei unterschiedlichen Filterstrategien. Im linken Bild ist das
Signal mit 5 Hz (Zero Phase) hochpageltert; die Komponente ist deutlich er-
kennbar. Die rechte Abbildung zeigt das gleiche Signal mit 20 Hz forward hochpa-
geltert. Die Komponente wird durch den Filter unterdr

uckt.
Die Ergebnisse der Wiederholungsmessungen der N20-Komponente von D5 sind
in Tab. 3.1 aufgef

uhrt. Dabei bedeutet die Kodierung NA, da eine Messung
(eventuell beide) nicht auswertbar war, die KodierungEM, da nur eineMessung
zur Verf

ugung stand. Dabei ist f

ur die Probanden mit der Bezeichnung PCD5
und PCD6 zu sehen, da bei F20HzF eine Auswertung der rechten Seite nicht
m

oglich ist, bei F5HzZP, wenn auch mit relativ groen Abweichungen, eine Aus-
wertung zumindest m

oglich ist. Das gleiche Ph

anomen tritt bei PCD12 links auf.
Hier weist der Abweichungswert bei F5HzZP sogar einen erstaunlich guten Wert
von 8.81 mm auf, wenn man ber

ucksichtigt, da bei F20HzF keine Auswertung
m

oglich ist. F

ur die auswertbaren Messungen ergeben sich dann Mittelwerte von
etwa 7 mm rechts bei beiden Filtereinstellungen und 7.6 mm bei F20HzF bzw. 5.5
mm bei F5HzZP links. Diese liegen im Ma der bisherigen Auswertungen von D1
und D2. Die P30-Komponente verh

alt sich dabei anders. Sie trat in allen F

allen
klar hervor und konnte eindeutig bestimmt werden. Die Werte sind in Abb. 3.13
b dargestellt. Mit der Fitstrategie F20HzF k

onnen dabei leicht geringere Werte
erreicht werden. Das Maximum f

ur die P30-Komponente liegt dabei bei 5.9 mm
Abweichung (rechts, F5HzZP). Bei der N20/P30-Strategie wurde das teilweise
kaum zu erkennende Signal mit in den zeitlichen Fitabschnitt einbezogen. Wie
schon in den anderen Regionen stellt sich diese Art der Auswertung als sehr stabil
heraus. Sie

uberschreitet in keinem Fall einen Abweichungswert von 4.21 mm.
Tabelle 3.1: Ergebnisse der Abweichungen von taktilen Wiederholungsmessungen
der N20-Komponente des kleinen Fingers. Dabei bedeutet NA, da die Messung
nicht auswertbar war, EM, da nur eine Messung vorhanden war. Die Kurzbe-
zeichnungen PCD# benennen dabei die jeweiligen Probanden.
LL: Die Situation der N10-Komponente der Unterlippe stellt sich

ahnlich wie
die von D5 dar. In mehreren F

allen konnte die N10-Komponente nicht ausgewer-
tet werden. Die Ergebnisse sind in Tabelle 3.2 dargestellt. Auch hier tritt das
Problem auf, da bei zwei Messungen (PCD4 und PCD5, rechts) bei F20HzF
keinerlei Auswertung m

oglich ist, bei F5HzZP zumindest stabile L

osungen zu-
standekommen, wenn auch diese wieder relativ starke Abweichungen (15.03 mm
und 14.93 mm) aufweisen.
Jedoch auch f

ur die verbliebenen F

alle ergaben sich insgesamt die gr

oten Abwei-
chungen der taktilen Stimulation bei F20HzF. F

ur die rechte und linke Unterlippe
ergaben sich bei dieser Filtereinstellung mittlere Abweichungswerte von 8.89 mm
und 8.69 mm, bei F5HzZP wiederum geringere Werte von 5.8 mm und 5.77 mm.
Wie im Falle der P30-Komponente von D5 war auch hier die P20-Komponente
sehr deutlich in allen F

allen zu erkennen. Wie schon oben beschrieben, erge-
ben sich geringere Werte bei F20HzF. Dabei liegt die maximale Abweichung bei
5.13 mm. Die Fehler bei der N10/P20-Auswertung verhalten sich, bezogen auf
Seitenvergleich und Filtereinstellung, wie die der P30-Komponente, nur da die
Absolutwerte noch etwas kleiner sind. Sie liegen alle deutlich unter 5 mm.
Tabelle 3.2: Ergebnisse der Abweichungen von taktilen Wiederholungsmessun-
gen der N10-Komponente der Unterlippe. Dabei bedeutet NA, da die Messung
nicht auswertbar war, EM, da nur eine Messung vorhanden war. Die Kurzbe-
zeichnungen PCD# benennen dabei die jeweiligen Probanden.
3.3.2.3.d Abstand zum Zentralsulkus
Das letztendlich wichtigste und entscheidende Kriterium zur Beurteilung der
taktilen Messungen stellt der real ermittelte Abstand zum Zentralsulkus dar.
W

ahrend bei den bisher verwendeten Kriterien nur meinterne Daten verwen-
det wurden, k

onnen bei der Ermittlung des Abstandes zum Zentralsulkus weitere
Fehler auftauchen, die bisher nicht ber

ucksichtigt werden muten. So mu zur
Abstandsbestimmung zun

achst die schon in Kapitel 2 beschriebene Koregistrie-
rung der beiden Memodalit

aten MEG und MRT stattnden. Das verwendete
Meprotokoll zur Digitalisierung der Kopfober

ache bestand f

ur alle ermittelten
Messungen in Studie 2 aus insgesamt 35 Punkten zuz

uglich vier Magnetspul-
Positionen. Der RMS der angepaten Kontourts liegt zwischen 1.2 mm und 2.0
mm, was nach Formel 2.11 einen Rauschpegel zwischen 2.7 mm und 4.5 mm
ergibt. Somit sind m

ogliche Koregistrierungsfehler nicht v

ollig ausgeschlossen.
Die Bestimmung des Abstandes zum Zentralsulkus erfolgt nach einer von H. Buch-
ner [11] schon 1994 vorgeschlagenen Methode. Hierbei werden im MRT-Bild die

aquivalenten Dipole als Kugeln mit variablem Radius dargestellt. Ermittelt wird
nun der Abstand

uber visuelle Beurteilung, indem der Radius der Kugeln solan-
ge ver

andert wird, bis er den Zentralsulkus schneidet. Dies ist in Abb. 3.15 a-c
schematisch dargestellt. Die Pfeile deuten dabei die Lage des Zentralsulkus an. In
Abb. 3.15 a ist der Radius zu gro gew

ahlt. Ein Teil der Kugel

uberdeckt schon
den Zentralsulkus, w

ahrend in Abb. 3.15 b sich der Radius als zu klein erweist.
Die richtige Gr

oe des Radius zeigt Abb. 3.15 c. Hier wird der Zentralsulkus
gerade ,,angeschnitten".
Abbildung 3.15: Abstandsbestimmung von ermittelten Lokalisationen zum Zen-
tralsulkus

uber variable Kugelradien. Die Lage des Zentralsulkus ist mit Pfeilen
angedeutet. In Bild a ist der Radius zu gro gew

ahlt, die Kugel bedeckt Teile des
Zentralsulkus. Bild b zeigt einen zu klein gew

ahlten Radius. Die richtige Gr

oe
des Radius zeigt Bild c. Hier wird der Zentralsulkus gerade ,,angeschnitten"
Es sollte an dieser Stelle hinzugef

ugt werden, da die Abstandsbestimmung nicht
nur, wie in Abb. 3.15 a-c dargestellt, im axialen Schnitt erfolgen darf, weil sonst
die Gefahr besteht, die teilweise sehr unregelm

aigen Strukturen des Zentralsul-
kus zu

uberlaufen. Da der Zentralsulkus auch an Gehirnen ohne jegliche, neu-
rologische Erkrankung bisweilen schwer zu bestimmen sein kann, wurde in den
F

allen, in denen keine sichere, eigene Aussage getroen werden konnte, die Hilfe
von Neuroradiologen in Anspruch genommen, um die Lage des Zentralsulkus ein-
deutig zu bestimmen. Die Abstandsbestimmung

uber Radiusver

anderung erfolgte
dabei in 1 mm Schritten.
Die Abst

ande der elektrischen und taktilen Messungen f

ur verschiedene Kom-
ponenten und Filtereinstellungen sind in den Abb. 3.16 bis 3.20 wiedergegeben.
Ber

ucksichtigt wurde dabei auch, ob die ermittelten Lokalisationen sich pr

a- oder
postzentral benden. Ein Wert von Null gibt dabei an, da der ECD genau auf
dem Zentralsulkus lokalisiert. Ein Wert von Zehn umfat dabei auch Abst

ande,
die gr

oere Abweichungen als 10 mm aufweisen, was einer Fehllokalisation um
einen Sulkus gleichkommt.
Die ermittelten Werte f

ur die gemessenen Bereiche Med, D1, D2, D5 und LL wer-
den in diesen Abbildungen als Histogramm

uber beide Hemisph

aren (rechts und
links) dargestellt. Die Abszisse gibt dabei den Abstand zum Zentralsulkus wieder,
mit einer Unterscheidung von pr

a- und postzentralen Lokalisationen, w

ahrend auf
der Ordinate die H

augkeit des entsprechend ermittelten Abstandes aufgetragen
ist. F

ur die taktilen Messungen konnten in manchen F

allen keine Abstandsbe-
stimmungen vorgenommen und somit nicht ausgewertet werden. So ergaben sich
z.B. im Falle der Lippe einige Lokalisationen auerhalb des Kortex, wie etwa
in der Dura mater. Zu den nicht auswertbaren Messungen, wie sie in Abschnitt
3.3.2.3.c beschrieben werden, kommen bei der Abstandsbestimmung zum Zen-
tralsulkus noch die F

alle dazu, in denen keinerlei Bestimmung m

oglich war. Die
Frage, in wievielen F

allen keine Auswertung m

oglich war, wird f

ur jede stimulierte
K

orperregion gesondert behandelt.
F

ur die F

alle, bei denen keine Wiederholungsmessung vorliegt, wurde die ermit-
telte Lokalisation einer Messung zur Abstandsbestimmung genutzt. Waren zwei
Messungen vorhanden und auswertbar, wurde zun

achst der Mittelwert der bei-
den Lokalisationen berechnet und anschlieend hierf

ur die Abstandsbestimmung
vorgenommen.
Med: In Abb. 3.16 a sind die Lokalisationsergebnisse der N20-Komponente der
elektrischen Medianusreizung mit F20HzF, in Abb. 3.16 b f

ur F5HzZP darge-
stellt. Dabei konnten alle 30 Hemisph

aren (15 Probanden x 2 Seiten) ausgewer-
tet werden. Die Lokalisationen der N20-Komponente sind dabei in nahezu allen
F

allen postzentral. Mit F5HzZP ergeben sich drei Lokalisationen (10 %) pr

azen-
tral, welche jedoch mit 1 mm immer noch sehr nahe liegen. Die Lokalisationen der
P30-Komponente (Abb. 3.16 c, d) zeigen dabei insgesamt mehr pr

azentrale Loka-
lisationen, allerdings auch eine komplette postzentrale Fehllokalisation von

uber
10 mm f

ur beide Filtereinstellungen. Im Falle F20HzF werden 1/5 der Ergebnis-
se pr

azentral lokalisiert, im Falle F5HzZP 1/6, wobei hier jedoch die Abst

ande
gr

oer sind. Die kombinierte Auswertestrategie von N20/P30 (Abb. 3.16 e, f) zeigt
dabei robuste Ergebnisse, da mit beiden Filtereinstellungen nur 2 F

alle pr

azentral
lokalisieren (6.7 %).
D1: Die Ergebnisse der Abstandsermittlung f

ur die taktile Reizung des Daumens
sind in Abb. 3.17 a-f dargestellt. F

ur den N20- und N20/P30-Komplex konnten
alle Messungen ausgewertet werden (30 Hemisph

aren), f

ur die P30-Komponente
ergab eine Messung bei beiden Filterstrategien eine deutliche Milokalistion, die
nicht ansatzweise in der N

ahe des Zentralsulkus lag, so da hier 29 Hemisph

aren
eingehen. F

ur die N20-Komponente ergeben sich bei F20HzF zwei Lokalisatio-
nen mit Abst

anden von 10 mm oder mehr, bei F5HzZP drei mit einer solchen
Milokalisation. Die sonstigen Lokalisationen (rechts und links) erweisen sich als
teilweise pr

azentral, weisen dann jedoch nur Abst

ande von 2 mm oder weniger auf.
F

ur die P30-Komponente (Abb. 3.17 c, d) ergeben sich bei der Filtereinstellung
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Abbildung 3.16: Abst

ande der ermittelten Lokalisationen zum Zentralsulkus
nach elektrischer Reizung des Nervus medianus f

ur die verschiedenen Kompo-
nenten.
F20HzF 14%, bei F5HzZP 24% der Messungen als pr

azentrale Lokalisationen.
Sehr stabil im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnstik erweist sich wieder-
um die kombinierte Strategie N20/P30 in Abb. 3.17 e, f. So kompensiert sie bei
F20HzF die Fehllokalisationen von 10 mm oder mehr, die bei der N20- und P30-
Komponente auftraten. F

ur F5HzZP bleibt bei dieser Strategie eine Lokalisation
der Gr

oenordnung 10 mm bestehen. Bemerkenswert ist dabei die Tatsache, da
die kombinierte Auswertung f

ur D1 in keinem einzigen Fall eine pr

azentrale Lo-
kalisation aufweist.
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Abbildung 3.17: Abst

ande der ermittelten Lokalisationen zum Zentralsulkus
nach taktiler Reizung von D1 f

ur die verschiedenen Komponenten.
D2: Die Abstandsbestimmungen f

ur die Lokalisationen von D2 sind in Abb. 3.18
a, b aufgetragen. F

ur den N20- und N20/P30-Komplex ergaben zwei Messungen
f

ur die P30-Komponente eine Messung eine nicht auswertbare Lokalisation. Von
den 28 auswertbaren Messungen f

ur die N20-Komponente ergaben sich im Falle
F20HzF zwei Milokalisationen von 10 mm , im Falle F5HzZP eine Milokalisati-
on. Somit haben in Bezug auf die N20-Komponente 10.7% (F20HzF), bzw. 7.2%
(F5HzZP) der Messungen zu keinem Lokalisationsergebnis f

uhren k

onnen. F

ur
die P30-Komponente ergeben sich wesentlich mehr pr

azentrale Lokalisationen als
bei den bisherigen Auswertungen. F

ur F20HzF sind dabei 21.7%, f

ur F5HzZP
35.7% pr

azentral ermittelt worden. F

ur beide Filtereinstellungen ergeben sich in
einem Fall bei F20HzF, in zwei F

allen bei F5HzZP deutliche Milokalisationen
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Abbildung 3.18: Abst

ande der ermittelten Lokalisationen zum Zentralsulkus
nach taktiler Reizung von D2 f

ur die verschiedenen Komponenten.
von 10 mm. Die kombinierte Auswertestrategie N20/P30, dargestellt in Abb. 3.18
e und f, zeigt dabei auch f

ur D2 gute Ergebnisse. Zwar tritt auch hier f

ur beide
Filtereinstellungen jeweils eine deutliche Fehllokalisation auf. Im Vergleich zur
N20-Komponente sind die Werte jedoch insgesamt n

aher um den Zentralsulkus
lokalisiert.
D5: F

ur die Lokalisationen des kleinen Fingers ergeben sich die bisher gr

oten
Abweichungen und Streuungen in Bezug auf eine Gesamtauswertung. Von 29
Messungen konnte im Falle F20HzF bei sechs Messungen keine auswertbare N20-
Komponente ermittelt werden. Von den somit verbliebenen 23 Messungen traten
in weiteren sechs F

allen Lokalisationen auf, die keinerlei N

ahe zum Zentralsul-
kus aufwiesen (z.B Lokalisation auerhalb des Kortex in der Dura mater), so
10 8 6 4 2 0 2 4 6 8 10
0
2
4
6
8
10
An
za
hl
a:         N20, 20Hz forw
prä−zentralpost−zentral
Abstände zum Zentralsulkus : D5
10 8 6 4 2 0 2 4 6 8 10
0
2
4
6
8
10
An
za
hl
c:         P30, 20Hz forw
prä−zentralpost−zentral
10 8 6 4 2 0 2 4 6 8 10
0
2
4
6
8
10
An
za
hl
Abstand (in mm)
e:         N20/P30, 20Hz forw
prä−zentralpost−zentral
10 8 6 4 2 0 2 4 6 8 10
0
2
4
6
8
10
b:         N20, 5Hz ZP
prä−zentralpost−zentral
10 8 6 4 2 0 2 4 6 8 10
0
2
4
6
8
10
d:         P30, 5Hz ZP
prä−zentralpost−zentral
10 8 6 4 2 0 2 4 6 8 10
0
2
4
6
8
10
Abstand (in mm)
f:         N20/P30, 5Hz ZP
prä−zentralpost−zentral
Abbildung 3.19: Abst

ande der ermittelten Lokalisationen zum Zentralsulkus
nach taktiler Reizung von D5 f

ur die verschiedenen Komponenten.
da nur an 17 Messungen eine denitive Abstandsbestimmung vorgenomen wer-
den konnte. Im Falle F5HzZP f

ur die N20-Komponente ergaben sich bei gleicher
Betrachtungsweise 22 Messungen. F

ur die verbliebenen Messungen bei beiden
Filtereinstellungen ergeben sich jeweils 2 Fehllokalisationen von 10 mm. Somit
m

ussen im Falle F20HzF die H

alfte, im Falle F5HzZP 33% der Messungen zur Ab-
standsbestimmung als gescheitert betrachtet werden. Die verbliebenen Abst

ande
f

ur die N20-Komponente sind in Abb. 3.19 a, b dargestellt. Dabei ergeben sich
im Falle F5HzZP immer noch 4 Lokalisationen als pr

azentral. Im Falle der P30-
Komponente konnten alle Messungen ausgewertet werden. F

ur die Filtereinstel-
lung F20HzF ergeben sich dabei zehn, f

ur F5HzZP acht pr

azentrale Lokalisatio-
nen. F

ur die kombinierte Auswertestrategie N20/P30 muten auch hier mehrere
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Abbildung 3.20: Abst

ande der ermittelten Lokalisationen zum Zentralsulkus
nach taktiler Reizung der Unterlippe f

ur die verschiedenen Komponenten.
Messungen verworfen werden. Die Zahl erweist sich als geringer als bei der rei-
nen N20-Auswertung (22 Messungen f

ur F20HzF, 23 Messungen f

ur F5HzZP).
Jedoch auch hier erweisen sich f

ur F20HzF 18.3%, f

ur F5HzZP 17.4% Prozent als
pr

azentrale Lokalisationen.
LL: In Abb. 3.20 a-f sind die Ergebnisse zur Abstandsbestimmung der Unter-
lippe aufgetragen. Die dabei nicht auswertbaren Messungen stellen f

ur die N10-
Komponente bei F20HzF die gleichen Messungen dar, welche in Tab. 3.2 auf-
gelistet sind. F

ur F5HzZP zeigten drei Messungen, welche bei F20HzF schon in
Tab. 3.2 als nicht auswertbar registriert wurden, deutliche Fehllokalisationen au-
erhalb des Bereiches des Zentralsulkus. Somit konnten f

ur die N10-Komponente
bei F20HzF f

ur 22 Messungen, bei F5HzZP f

ur 24 Messungen Abstandsbestim-
mungen vorgenommen werden. In beiden F

allen treten zwei F

alle von deutlichen
Abweichungen von 10 mm auf. Dabei zeigt die Auswertestrategie F5HzZP gerin-
gere Werte mit 9.1% pr

azentralen Lokalisationen, als die Strategie F20HzF mit
20% pr

azentralen Lokalisationen. Die Lokalisationen f

ur die P20-Komponente
sind in Abb. 3.20 c, d aufgetragen. Hier konnten alle Messungen direkt zur Ab-
standsbestimmung genutzt werden. Dabei ergeben sich im Falle F20HzF zwei, im
Falle F5HzZP vier Milokalisationen von 10 mm. Weiterhin weisen beide Filter-
einstellungen pr

azentrale Lokalisationen in ca. 1/3 der F

alle auf. Die kombinierte
Auswertung N10/P20 zeigt, im Gegensatz zu D1 und D2 keine stabilisierende
Wirkung. Zwar konnte f

ur alle Messungen eine Abstandsbestimmung vorgeno-
men werden, jedoch ergeben sich auch hier f

ur F20HzF 1/3, f

ur F5HzZP 1/4 der
Lokalisationen als pr

azentral.
3.3.3 Diskussion

Ubereinstimmend f

ur alle Messungen l

at sich sagen, da eine Auswertung, welche
nur auf dem P30-Komplex beruht, denitiv zuviele Unsicherheiten in Bezug auf
eine pr

a- oder postzentrale Lage der ermittelten Dipollokalisation aufweist. Zwar
ist dieser Komplex bei nahezu allen taktilen Reizungen die deutlichste Kompo-
nente, welche eindeutig identiziert werden kann, w

ahrend die N20-Komponente
(bzw. N10-Komponente bei Lippenstimulation) teilweise nur geringe St

arke auf-
weist. Die Ergebnisse weisen somit auf das Problem des noch nicht gekl

arten Ur-
sprungs der P30-Komponente hin, wie dies in Abschnitt 3.1 beschrieben wurde
[12][13][17][95][66][68]. Die erhobenen Daten dieser Studie lassen zu dieser Frage-
stellung keinen denitiven Schlu zu, geben allerdings Anla zur Vermutung, da
der Ursprung dieser Komponente eher postzentral anzusetzen ist. Im direkten Ver-
gleich zur N20-Komponente ergeben sich zwar mehr pr

azentrale Lokalisationen,
jedoch liegt der Schwerpunkt in allen elektrischen und taktilen Messungen ein-
deutig auf der postzentralen Region. Jedoch auch diese Aussage mu mit Vorsicht
angegangen werden, da die Auswertestrategie nicht auf diese Fragestellung hin
abgestimmt wurde. Zur Untersuchung des physiologischen Ursprungs der Kom-
ponente m

uten andere Auswertestrategien angesetzt werden, wie sie z.B. von
Buchner [10][16] und Scherg [95] durchgef

uhrt wurden. Hier wurden sequenzi-
ell die einzelnen Komponenten mit Hilfe des r

aumlich-zeitlichen Dipolmodells
anhand mehrerer

aquivalenter Stromdipole gen

ahert. Auch ist f

ur die pr

azise Un-
tersuchung dieser Fragestellung eine genaue Analyse der Orientierung der Dipole
notwendig, welche in dieser Studie nicht ber

ucksichtigt wurde. F

ur eine einfache
und stabile Auswertung im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik stehen
also die Analyse der N20-Komponente und die hier angesetzte Strategie der ge-
meinsamen N20/P30-Auswertung zur Verf

ugung.
Die Ergebnisse der elektrischen Medianus-Reizungen zeigen dabei die besten und
robustesten Ergebnisse. Sie zeichnen sich durch eine geringe Restvarianz aus, klei-
ne Abweichungen von Wiederholungsmessungen, Stabilit

at der Lokalisation ge-
gen

uber Filtereinstellungen und f

ur die Auswertung von N20-, bzw. von N20/P30-
Komplex als gut verl

alich zur Zentralsulkusbestimmung.
Im Falle der taktilen Reizung mu eine getrennte Beurteilung f

ur die jeweilig
stimulierten Regionen erfolgen, da die Qualit

at sich als sehr unterschiedlich er-
wiesen hat. Die Auswertung des Daumens weist zwar, insgesamt gesehen, nicht
so gute Werte wie die elektrische Stimulation auf, kommt den oben beschriebe-
nen Merkmalen der elektrischen Reizung aber sehr nahe. Die in Abschnitt 3.3.2
beschriebenen Optimierungen zur Signalverbesserung taktiler Reize f

ur Studie 2
haben im Vergleich zu Studie 1 nicht nur zu deutlichem Signalanstieg gef

uhrt, son-
dern diese auch soweit verbessert, da die taktile Stimulation des Daumens eine
gute Stabilit

at aufweist, um f

ur die pr

achirurgische Diagnostik genutzt zu wer-
den. Die durchgef

uhrten Optimierungen der Druckluftstimulation best

atigen da-
bei die Ergebnisse Hashimotos [47], der in seiner Studie einen direkten Zusammen-
hang zwischen vorgegebenem Druck der taktilen Stimulation und Signalst

arke der
Komponenten feststellt. Es ist f

ur D1 besonders anzumerken, da die ausgef

uhrte
N20/P30-Strategie in allen F

allen eine postzentrale Lokalisation aufweist.

Ahnlich verh

alt es sich mit dem Zeigenger. Die vorangehenden Auswertungen
zeigen gute Signalstabilit

at. Im Vergleich zum Daumen ergibt sich eine etwas
geringere G

ute, jedoch auch hier haben die durchgef

uhrten Optimierungen im
Vergleich zu Studie 1 zu deutlichen Verbesserungen gef

uhrt, die eine standardi-
sierte Anwendung zulassen.
Die Auswertung des kleinen Fingers zeigt die mit Abstand ung

unstigsten Er-
gebnisse der taktilen Stimulation, da f

ur eine standardisierte Auswertung zuviele
Messungen verworfen werden muten. Die nicht zu verwerfenden Messungen zei-
gen dabei im Vergleich zu D1 und D2 mehr pr

azentrale Lokalisationen auf, so
da Auswertungen von D5 f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik als sehr kritisch
betrachtet werden m

ussen. Untersuchungen von Johansson [55] zur Anzahl der
Mechanorezeptoren in der Haut an den verschiedenen Fingern zeigten, da D5 ei-
ne geringere Dichte im Vergleich zu D1 oder D2 aufweist. Weiterhin stellt sich die
Frage, ob aufgrund der kleinen Ober

ache der Fingerspitze von D5 die gesamte
Fl

ache der Druckmembran ausgenutzt wird.
Die Untersuchungen zur taktilen Reizung von Hashimoto [47] und Forss [27][30]
zeigten dabei, da eine deutliche Abschw

achung der N20-Komponente bei takti-
ler Stimulation im direkten Vergleich zur P30-Komponente auftritt, wenn man
das Verh

altnis dieser beiden Komponenten mit elektrischen Reizungen vergleicht
(bei diesen Studien wurde D1 bzw. D2 mit elektrischen Reizungen des Nervus
medianus verglichen). Weiterhin wird beschrieben, da die Signalst

arke der Kom-
ponenten bei taktiler Stimulation i.d.R. grunds

atzlich kleiner ist. Die Ergebnisse
dieser Studie kommen zu gleichen Resultaten. Im Vergleich zu D1 oder D2 zeigen
die Resultate der RV von D5 deutlich h

ohere Werte. Zwar w

aren auch Messungen
an D3 oder D4 m

oglich, jedoch deckt man mit Messungen von D1 und D5 einen
groen Bereich des zu kartographierenden Hirnareals ab (siehe Abb. 3.2), was
mit Messungen von D1 und D2 allein nicht der Fall ist. Somit sind f

ur die taktile
Stimulation im Hinblick auf D5 noch eine Reihe von Optimierungen und Studien
durchzuf

uhren, welche im Kapitel ,,Diskussion und Ausblick" (6) angesprochen
und diskutiert werden m

ussen. Vorrangiges Ziel mu hier die Aktivierung einer
gr

oeren Anzahl von Mechanorezeptoren sein.
Die Beurteilung der Unterlippe weist zwar bessere Qualit

aten als D5 auf, jedoch
auch hier ist noch keine standardisierte Auswertung m

oglich. Auch hier m

ussen
weitere Optimierungen vorgenommen und Untersuchungen durchgef

uhrt werden,
um im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik eindeutigere Ergebnisse erzie-
len zu k

onnen. Es l

at sich allerdings f

ur D5 und LL sagen, da die Filtereinstel-
lung F20HzF die erste Komponente stark unterdr

uckte. Die Einstellung F5HzZP
erzielte f

ur diese Bereiche bessere Resultate, da sie eine prinzipielle Auswertung

uberhaupt erst m

oglich machte, was bei F20HzF, wie oben beschrieben, teilweise
nicht realisierbar war. Die erste Komponente konnte bei dieser Einstellung nicht
wahrgenommen werden (siehe Abb. 3.14). Es ist in diesem Zusammenhang dar-
auf hinzuweisen, da bei der Unterlippe bei Latenzen ab ca. 30 ms in mehreren
F

allen deutliche ipsilaterale Lokalisationen auftraten. Dieser Eekt konnte schon
von Hoshiyama [51] bei elektrischer Lippenstimulation beobachtet werden.
In einer weiteren Studie, die im Rahmen der Doktorarbeit nicht mehr komplett
ausgewertet und fertiggestellt werden konnte, wurde versucht, den auditorischen
Einu der Membrane auf die taktilen Signale zu quantizieren. Zu diesem Zweck
wurden die Druckluftmembrane nahe von D1 und LL angebracht, wobei die
K

orperregionen jedoch nicht ber

uhrt wurden. Anschlieend wurden jeweils 500
Reize pro Region (entsprechend der Anzahl taktiler Reize) appliziert. Wenn ein
Einu durch das Klicken der Membrane zustande kommt, sollten bei dieser Mes-
sung mehr oder minder deutliche, auditorische Signale zu messen sein. Obwohl
die Daten noch nicht vollst

andig ausgewertet wurden und somit keine fundierte
Aussage m

oglich ist, lassen sich doch einige Tendenzen aufzeigen.
Die ersten Resultate dieser Messungen zeigten, da von sechs Personen nur bei
einem Probanden sehr schwache auditorische Reize wahrgenommen werden konn-
ten, wenn die Membran in der N

ahe der Lippe plaziert war. Die Latenz dieser
Signale lag dabei bei ca. 35-40 ms. War die Membran in der N

ahe der Handre-
gion plaziert, konnten in keinem Fall Signale, die sich vom Rauschen abhoben,
gemessen werden. Obwohl in Studie 2 die Probanden mittels Rauschen so weit wie
m

oglich vert

aubt wurden, l

at sich zumindest f

ur die Lippenregion nicht v

ollig
ausschlieen, da das Klicken der Membrane sehr schwach wahrgenommen werden
konnte. Zwar wurde durch Watteabdeckungen eine Ber

uhrung des zuf

uhrenden
Schlauchs so weit wie m

oglich vermieden, es l

at sich jedoch nicht g

anzlich aus-
schlieen, da Schall

uber Knochenleitungen am Sch

adel zum Ohr geleitet wird.
Hier sind weitere Untersuchungen und Messungen notwendig.
In Bezug auf die Filtereinstellungen bei Med, D1 und D2 l

at sich keine denitive
Aussage treen. Zwar zeigt Abb. 3.12, da sich die Restvarianz bei der Einstellung
F5HzZP f

ur die N20-Komponente in allen F

allen als geringer erweist, und somit
durch das Modell der regionelen Quelle wesentlich mehr Signal erkl

art werden
k

onnen. Betrachtet man jedoch die Abst

ande der ermittelten Lokalisationen zum
Zentralsulkus, ist kein nennenswerter Unterschied zu vermerken. F

ur Med und
D1 sind die Abstandsergebnisse bei F20HzF etwas geringer, f

ur D2 dagegen bei
F5HzZP. Ist also ein gen

ugend starkes S/R-Verh

altnis vorhanden, stellen sich
die ermittelten Lokalisationen als sehr unempndlich gegen

uber verschiedenen
Filtereinstellungen heraus. Dies wird besonders am Beispiel der Lokalisationen
des Nervus medianus deutlich.
Obwohl in nahezu allen F

allen postzentrale Lokalisationen ermittelt wurden, mu
gesagt werden, da die Beurteilung der anatomischen Strukturen niemals auf der
Messung eines Bereiches beruhen sollte. Selbst f

ur die relativ robuste Methode der
starken elektrischen Reizung aerenter Nervenbahnen sind, wie die Untersuchun-
gen gezeigt haben, Fehllokalisationen m

oglich, was durch vorangehende Studien
best

atigt wird [11][12][66]. Durchgef

uhrt werden sollten sowohl Wiederholungs-
messungen verschiedener Bereiche als auch verschiedene Auswertestrategien.
In diesem Gesamtzusammenhang ist auch die zus

atzliche Auswertung der P30-
Komponente bei Messungen mit geringerem S/R-Verh

altnis der N20-Komponente
als Entscheidungshilfe zul

assig. Denn mit dem Wissen, da eine pr

azentrale Lage
dieser Komponente wesentlich wahrscheinlicher ist als bei der N20-Komponente,
kann somit eine ,,Streuung" um den Zentralsulkus diesen eventuell bestimmen.
Somit ist zwar keine denitive Aussage

uber deutliche Lokalisationszentren m

og-
lich, allerdings kann noch eine Teilaussage da

uber getroen werden, ob bei nicht
visuell eindeutig identizierbaren, anatomischen Strukturen, wie z.B. bei Ver-
dr

angung durch Tumorgewebe, die ,,Streuung" der Lokalisationen um bestimmte
Bereiche Verdachtsmomente des betreuenden Arztes best

atigen. Mit dem Hinweis
auf die m

ogliche Ungenauigkeit liegt es dann im Ermessen des Arztes, die Ent-
scheidungshilfen einzubeziehen oder zu verwerfen. Das denitive Vorgehen einer
Auswertung mu also individuell entschieden werden.
Abschlieend l

at sich sagen, da die taktile Stimulation eine geeignete Alterna-
tive zur elektrischen Reizung aerenter Nervenbahnen darstellt. Da die Reizung
des Nervus medianus nur ein einziges Lokalisationszentrum auf dem Gyrus post-
centralis ermittelt, kann dies auch alternativ mit taktiler Reizung von D1 und
D2 gewonnen werden. Die Messungen von D5 und LL stellen derzeit Zusatzin-
formation dar, bei der im jeweiligen Fall entschieden werden kann, ob sie einen
Informationsgewinn f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik darstellen, oder aufgrund
von zu schwachem S/R-Verh

altnis oder groen Abweichungen der Wiederholungs-
messungen nicht bzw. mit entsprechender Vorsicht einbezogen werden sollten.
Weiterf

uhrende Projekte, die auf eine Verbesserung der Lokalisationsgenauigkeit
von D5 und LL zielen, werden in Kapitel 6 vorgestellt.
Kapitel 4
Vergleichstudien von MEG und
fMRT
Seit wenigen Jahren existiert, neben dem MEG, ein weiteres, nicht invasives Ver-
fahren zur Bestimmung zerebraler Hirnaktivit

at, die funktionelle Magnetreso-
nanztomographie (fMRT), an deren klinischer Durchf

uhrbarkeit und Anwendung
in vielen Arbeitsgruppen derzeit gearbeitet wird. Im Gegensatz zum MEG wird
jedoch nicht direkt die neuromagnetische Erregung ermittelt, sondern es werden
indirekte Ph

anomene der Blutu- und Blutvolumen

anderungen in Abh

angig-
keit vom lokalen Sauerstometabolismus mit stark suszeptibilit

atsgewichteten
MR-Sequenzen gemessen. Somit ist auch dieses Verfahren zur pr

achirurgischen
Diagnostik prinzipiell gut geeignet. W

unschenswert f

ur eine valide Diagnostik
ist daher die Messung an Patienten sowohl mit MEG als auch fMRT. Hierf

ur
m

ussen

Ubereinstimmungen der ermittelten Lokalisationen

uberpr

uft werden, da
letztendlich beide Verfahren zu gleichen oder sehr

ahnlichen Ergebnissen f

uhren
sollten. Dies gilt insbesondere, da beide Verfahren mit Lokalisationsfehlern behaf-
tet sind, wie dies f

ur das MEG in den vorangehenden Kapiteln erl

autert wurde.
In diesem Kapitel wird eine Studie vorgestellt, bei der an einem Probanden-
kollektiv der somatosensorische Kortex mit beiden Meverfahren lokalisiert wur-
de. Das Projekt wurde in gemeinsamer Zusammenarbeit mit Herrn Dr. Stippich,
Abteilung Neuroradiologie, Universit

at Heidelberg, realisiert. Eine gemeinsame
Auswertung wurde

uber die MRT-Software Brainvoyager und MEG-Software Be-
sa99 vorgenommen, da das in Kapitel 2 entwickelte Modul zur Koregistrierung
beide Memodalit

aten integriert und die ermittelten Lokalisationen beider Ver-
fahren in einem gemeinsamen Koordinatensystem dargestellt werden k

onnen.
Zun

achst werden die Grundlagen der fMRT erl

autert. Anschlieend erfolgt die
Beschreibung des Studiendesigns und Auswertung der gemeinsam erhobenen Da-
ten.
4.1 Grundlagen der fMRT
4.1.1 Das Prinzip der fMRT
Die funktionelle Magnetresonanztomographie ist ein Verfahren zur nichtinvasiven
Lokalisierung und Darstellung zerebraler Aktivit

at, die durch externe Reize aus-
gel

ost wird. Die wesentlichen neurophysiologischen Grundlagen der fMRT sind
funktionsabh

angige

Anderungen in Sauerstoverbrauch und Durchblutung des
Gehirns. Belliveau [5] beschrieb 1991 erstmals anhand spezieller MR-Sequenzen
bei Untersuchungen am menschlichen visuellen System eine neue Methode zur
Bestimmung der funktionsabh

angigen zerebralen H

amodynamik, die sp

ater als
funktionelle Magnetresonanztomographie bekannt wurde. Bei dieser Studie wur-
den funktionsabh

angige

Anderungen lokaler zerebraler Blutvolumina nach intra-
ven

oser Gabe eines Kontrastmittelbolus durch statistischen Vergleich der Bo-
lusdynamik in Ruhe- und Stimulationsphasen (blocked design) bestimmt. Dabei
wurde festgestellt, da das regionale zerebrale Blutvolumen (rrCBV) unter Stimu-
lation ansteigt. Ogawa [80] konnte dann zeigen, da Blut selbst als intrinsisches
Kontrastmittel dient und die fMRT auch ohne Kontrastmittelgabe durchgef

uhrt
werden kann.
Der Kontrastmechanismus beruht auf dem sogenannten BOLD-Eekt (Blood
Oxygenation Level Dependend). Hierbei wird ausgenutzt, da die magnetischen
Merkmale von H

amoglobin im oxygenierten und deoxygenierten Zustand unter-
schiedliche Eigenschaften aufweisen, was zu einem signikanten Kontrast f

uhrt
[79][80]. Der Signalanstieg in einer aktivierten Hirnregion gegen

uber nichtakti-
vierten ergibt sich daraus, da das Blut unterschiedliche Anteile an Oxy- und
Deoxyh

amoglobin besitzt. In aktivierten Regionen vollzieht sich zwar vermehrt
die Umwandlung von Oxy- in Deoxyh

amoglobin, welche jedoch

uberkompensiert
wird durch einen Zustrom an frischem, oxygeniertem Blut. Somit kommt es zu
einer Nettozunahme an Oxyh

amoglobin in der aktivierten Region. Der dadurch
ausgel

oste, von der St

arke des Grundmagnetfeldes abh

angige Signalanstieg be-
tr

agt dabei zwischen 1% und 10% [54]. Werden jeweils Bilder w

ahrend einer
Ruhephase und einer Aktivierungsphase aufgenommen (blocked design), lassen
sich die Aktivit

atszentren aus den beiden unterschiedlichen Mereihen ermitteln.
4.1.2 Auswertungstrategien des fMRT
Bei den ersten funktionellen Studien wurden einfache, mathematische Methoden
verwendet, um ein Aktivierungsbild zu berechnen. Dabei wurden alle Bilder, die
w

ahrend der Ruhephase und w

ahrend der Aktivit

atsphase aufgenommen wurden,
separat gemittelt. Das gemittelte Ruhebild wird dann vom gemittelten Aktivie-
rungsbild subtrahiert (Subtraktionsmethode) [69][31]. Hierbei besteht jedoch die
Gefahr, da zuf

allige Signaluktuationen, die nicht mit der neuronalen Aktivit

at
korreliert sind, stark betont und kleinere Signal

anderungen nicht erfat werden.
Ein heutzutage weitverbreitetes fMRT-Auswerteverfahren ist die Korrelations-
analyse [3]. Sie nutzt nicht nur die Information der Signalamplituden, sondern
ber

ucksichtigt auch den Signal-Zeit-Verlauf. Referenzfunktionen, zu denen man
die Korrelation berechnet, werden im allgemeinen als Rechteckfunktionen ange-
nommen, k

onnen aber auch aus experimentell ermittelten Intensit

ats-Zeit-Ver-
l

aufen abgeleitet werden. Allerdings besteht derzeit keine Einigkeit

uber ein an-
gemessenes, statistisches Modell, das dem MR-Signal, seiner metechnischen und
physiologischen Beeinussung und der damit verwendeten Referenzfunktion ge-
recht w

urde.
Ein in der bisherigen Anwendung robuster Ansatz besteht in der Denition von
Schwellenwerten f

ur die Darstellung von Aktivierungsmaps [88]. Derart erstellte
Maps nutzen einerseits den oberen Schwellenwert des Korrelationskoezienten
zur Identizierung aktiver Bereiche, andererseits einen unteren Schwellenwert des
Koezienten und der minimalen Cluster-Size, um zusammenh

angend aktivierte
Bereiche zu erfassen. Damit nutzt das Verfahren neben der zeitlichen auch die
r

aumliche Information der MR-Signalver

anderung

uber die Cluster-Size. Dies ist
in Abb. 4.1 dargestellt.
Abbildung 4.1: Korrelationsanalyse beim fMRT
Ein grunds

atzliches Problem, insbesondere im Hinblick auf Lokalisationsverglei-
che von ermittelten Aktivit

aten im MEG und fMRT, ist das z.Z. noch sehr un-
genaue Matchen der ermittelten 2D-Maps auf einen 3D-MRT-Datensatz, wel-
cher zur Visualisierung dient. Das Problem ist dabei

ahnlich wie das Koregi-
strierungsproblem beim MEG (siehe Kapitel 2). Die fMRT-Messungen stellen ein
eigenst

andiges Verfahren dar und werden unabh

angig von der Erzeugung von 3D-
MRT-Datens

atzen erstellt. Zur sp

ateren Visualisierung und Weiterverarbeitung
m

ussen sie in einen 3D-Datensatz

uberf

uhrt werden. In der gemeinsam verwen-
deten Software Brainvoyager existiert derzeit keine M

oglichkeit einer computer-
gest

utzten halb- oder vollautomtischen 2D-3D-

Uberlagerung.
Abbildung 4.2:

Uberlagerung von MRT
und fMRT. Der fMRT-Schichtenblock (hier
bestehend aus sechs Schichten) mu an-
hand anatomischer Strukturen auf den 3D-
Datensatz

uber visuelle Beurteilung angepat
werden.
Dieses Matchen kann nur

uber vi-
suelle Beurteilung anhand ausge-
pr

agter Gyri- und Sulcistrukturen,
welche in beiden Bildern vorkom-
men, erstellt werden. Das Mat-
chen ist in Abb. 4.2 a-d darge-
stellt. In Abb 4.2 a, b und d sind
die verschiedenen Schnittebenen
des 3D-Schichtensatzes zu sehen.
In diesen 3D-Datensatz werden
die fMRT-Schichten, mit bekann-
tem Abstand zueinander,

uberla-
gert. Sie sind als weie Markie-
rungen in Abb. 4.2 a zu erkennen
(in diesem Beispiel sechs Schich-
ten). In Abb. 4.2 c ist eine der
fMRT-Aufnahmen zu sehen, wo-
bei ausgew

ahlt werden kann, wel-
che der aufgenommenen Schichten
dargestellt werden soll. Der fMRT-
Schichtensatz wird dann so lan-
ge

uber visuelle Beurteilung an-
hand der Windungsreliefs rotiert
und verschoben, bis die Hirnstruk-
turen zur Deckung kommen.
4.2 Probandenstudie MEG-fMRT
Ziel der Studie war die Lokalisation kortikaler somatosensorischer Aktivit

at mit
MEG und fMRT und deren direkter Vergleich. Zu diesem Zweck wurden acht
gesunde Probanden im Alter von 24 bis 51 Jahren, davon zwei Frauen und sechs
M

anner untersucht (sieben Rechts- und ein Linksh

ander). Dabei wurden f

ur die
MEG-Untersuchungen exakt die in Kapitel 3.3.2 erl

auterten Stimulationen und
Auswertestrategien benutzt, was sowohl die elektrische Stimulation des Nervus
medianus, als auch die taktile Stimulation von Daumen, Zeigenger und Unter-
lippe auf beiden K

orperseiten einschliet.
4.2.1 Methoden
Im Falle des fMRT wurden taktile Reize simultan an Daumen und Zeigenger,
und simultan an Unter- und Oberlippe appliziert. Die Reizung erfolgte mit Hil-
fe der gleichen, f

ur die MEG-Messungen benutzten Druckmembrane

uber eine
nahezu identisch erstellte Stimulationseinheit, wie sie schon in Abb. 3.5 f

ur das
MEG erl

autert wurde. F

ur jede Probandenmessung wurden sechs axiale, funk-
tionelle Bilder mit einer Schichtdicke von 5 mm und einem jeweiligen Abstand
von 1 mm aufgenommen. Die h

ochste Schicht f

ur die Stimulation der Handregion
wurde am Vertex ausgerichtet. F

ur die Stimulation der Lippe wurde das Zentrum
des Schichtblocks auf den Gyrus cinguli gelegt. Alle Aufnahmen wurden an ei-
nem 1.5 Tesla Ganzk

orper MR-System (Edge, Picker, Cleveland) durchgef

uhrt.
Verwendet wurden ,,Gradient Echo Planar-Imaging"-Sequenzen ( GE EPI, TR =
3000 ms, TE = 80 ms, FOV = 256x256 mm
2
, Matrix = 128x128 voxel, ip an-
gle = 90
o
) mit einer Standardkopfspule von Picker. Dabei wurden pro Messung
840 taktile Stimuli mit einer Frequenz von 4 Hz an die jeweilige K

orperregion
appliziert. Verwendet wurde ein alternierendes Blockdesign, in dem abwechselnd
die fMRT-Schichten w

ahrend der stimulierten Phase und w

ahrend der Ruhepha-
se aufgenommen wurden, was zu insgesamt 420 Bildern pro Messung f

uhrt. Al-
le Schichten wurden anschlieend f

ur lineare Trends, Hochfrequenzuktuationen
und Bewegungsartefakte korrigiert. Eine detailierte Beschreibung der verwende-
ten Sequenzen, Parameter und Auswertestrategien kann in [102], welche in K

urze
von Stippich et al. ver

oentlicht wird, nachgelesen werden.
4.2.2 Auswertung
Die Auswertung der MEG-Daten wurde schon ausf

uhrlich in Kapitel 3.3.2 be-
schrieben. Da auch hier wiederum die verschiedenen Filtereinstellungen in die
Auswertung einbezogen werden, wird der Konvention aus Kapitel 3 mit den
Abk

urzungen F20HzF und F5HzZP entsprochen. F

ur die stimulierten Bereiche
von Daumen, Zeigenger und Unterlippe werden analog die K

urzel D1, D2 und LL
verwendet. Die Auswertung der fMRT-Daten erfolgte

uber die schon oben erw

ahn-
te Korrelationsanalyse. Es besteht jedoch bei dieser Analyse das grunds

atzliche
Problem, da keine eindeutige Schranke des Korrelationskoezienten festgelegt
werden kann. So zeigten erste Probandenstudien, bei denen mit fMRT die somato-
sensiblen Bereiche des Kortex mit Hilfe taktiler Stimulation ermittelt wurden, da
berechnete Korrelationskoezienten etwa zwischen 0:25  cc  0:6 liegen [49].
Diese Schranken sind individuell verschieden. So kann bei einer Versuchsperson
ein Korrelationskoezient von z.B. 0:5 mehrere Aktivit

atszentren ermitteln, wo-
gegen bei gleichem cc bei einer anderen Versuchsperson schon keine Aktivierung
mehr festgestellt werden kann.
Aus diesem Grunde wurde zur Identizierung m

oglicher Aktivit

atszentren im
fMRT folgende Strategie festgelegt. Zun

achst wurde als unterer Schwellenwert
ein Korrelationskoezient von cc
min
= 0:3 und eine Mindestgr

oe von 36 Voxeln
festgelegt. Die Festlegung einer Mindestgr

oe dient somit als r

aumlicher Filter.
Aktivit

atszentren, welche erst unterhalb dieser Schwellen auftauchten, wurden
verworfen. Da das fMRT nicht nur ein, sondern manchmal mehrere m

ogliche Akti-
vit

atszentren angibt, wurden maximal drei Aktivit

atszentren innerhalb einer ROI
um den Zentralsulkus, welche nach visueller Beurteilung m

ogliche somatosensi-
ble Aktivit

at widerspiegeln, zugelassen. Bei Ermittlung solcher Aktivit

atszentren
wurde jeweils die untere Schranke von cc = 0:3 in 0:05-Schritten sukzessiv erh

oht,
bis keinerlei Aktivit

at mehr zu sehen war. Somit kann der Maximalwert des
Korrelationskoezienten eines m

oglichen Aktivit

atszentrums ermittelt werden.
Zwischen unterer Schwelle und individuellem Maximalwert wurden f

unf

aquidi-
stante Korrelationswerte bis einschlielich cc
min
= 0:3 festgelegt. F

ur jeden dieser
Koezienten wurde der r

aumliche Schwerpunkt der fMRT-Aktivit

at errechnet.
Da die jeweiligen Lokalisationen von fMRT und MEG im gleichen Koordinaten-
system ermittelt werden, stehen sie f

ur einen direkten Vergleich zur Verf

ugung.
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Abbildung 4.3: Mittlere Abst

ande von MEG-Aktivit

at nach taktiler Reizung
des Daumens und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Daumen und Zeige-
nger. F

ur die Analyse des fMRT wurden bei f

unf Korrelationskoezienten die
Lokalisationszentren ermittelt.
In Abb. 4.3 sind die vergleichenden Ergebnisse von MEG-Lokalisation nach tak-
tiler Stimulation von D1 und fMRT-Lokalisation nach taktiler Stimulation von
D1/D2 dargestellt. Aufgetragen ist der Mittelwert der Abweichungen (in mm)
f

ur die verschiedenen Signalkomponenten des MEG im direkten Vergleich zur
fMRT-Lokalisation (von den maximal drei ermittelten Zentren das mit gering-
stem Abstand) zusammengefat f

ur beide Hemisph

aren (rechts und links)

uber
das Probandenkollektiv. Dabei geben die unterschiedlichen Farbkomponenten die
ermittelte fMRT-Lokalisation bei den verschiedenen Korrelationskoezienten an
(schwarz : hoher Koezient cc, bis wei : niedrigster Koezient cc
min
). F

ur die
N20-Komponente bei den verschiedenen Filtereinstellungen F20HzF und F5HzZP
ergeben sich bei hohem cc mittlere Abweichungswerte von 8.51 mm bzw. 8.63
mm. Mit fallendem Korrelationskoezienten wachsen bei dieser Komponente f

ur
F20HzF die Lokalisationsabweichungen deutlich, f

ur F5HzZP erst bei niedrigem
cc. F

ur die kombinierte Auswertestrategie N20/P30 ergeben sich h

ohere Werte,
wobei hier die Tendenz zu steigenden Abweichungen bei abnehmendem cc nicht,
bzw. nur sehr geringf

ugig vorhanden ist. Sowohl N20- als auch N20/P30-Komplex

ubersteigen in nur einem Fall deutlich einen Wert von 10 mm (niedrigster cc bei
N20 mit F20HzF). Alle anderen Abst

ande liegen um diesen Wert oder deut-
lich darunter. Im Gegensatz dazu zeigen sich deutlich h

ohere Werte f

ur die P30-
Komponente. Die geringste Abweichung liegt hier bei 12.38 mm. Alle anderen
Werte liegen deutlich zwischen 13 mm und 16 mm.
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Abbildung 4.4: Relative Verschiebungen von MEG-Aktivit

at nach taktiler Rei-
zung des Daumens und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Daumen und
Zeigenger. Die Raute stellt die MEG-Aktivit

at bei (0,0,0) als relativen Mittel-
punkt dar.
Zur Untersuchung, ob und inwieweit systematische Verschiebungen zwischen den
Lokalisationen der beiden Verfahren vorliegen, wurden die relativen Verschiebun-
gen vom MEG- und fMRT-Lokalisation zueinander ermittelt, indem die Ergebnis-
se der Verfahren voneinander abgezogen wurden. Die Ergebnisse der Lokalisation
des Daumens sind in 3D-Plots in Abb. 4.4 f

ur den h

ochsten Korrelationskoezi-
enten aufgetragen. Dabei stellt die Raute die MEG-Aktivit

at als den relativen Be-
zugspunkt bei (0,0,0) dar. Kreise zeigen die fMRT-Aktivit

at der links stimulierten
Seite (rechte Hemisph

are), Vierecke die fMRT-Aktivit

at der rechts stimulierten
Seite (linke Hemisph

are). Die Achsenbeschriftung gibt an, in welche Richtung die
relative Verschiebung stattndet. Um beide Hemisph

aren in einer Abbildung dar-
stellen zu k

onnen, wurden die Werte auf der ,,Medial-Lateral"-Achse der linken
Hemisph

are mit dem Faktor  1 gewichtet
1
. Dabei f

allt auf, da in allen vier Plots
die fMRT-Lokalisationen i.d.R. st

arker lateral und anterior liegen. Bez

uglich der
H

ohe ergeben sich f

ur die N20-Komponente hemisph

arische Unterschiede. Die
relativen Lokalisationen der rechts stimulierten Seite erweisen sich als cranialer
im Vergleich zur MEG-Lokalisation, wogegen nahezu alle fMRT-Aktivit

aten der
links stimulierten Seite caudaler zum MEG liegen.
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Abbildung 4.5: Mittlere Abst

ande von MEG-Aktivit

at nach taktiler Reizung des
Zeigengers und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Daumen und Zeige-
nger. F

ur die Analyse des fMRT wurden bei f

unf Korrelationskoezienten die
Lokalisationszentren ermittelt.
In Abb. 4.5 sind die Ergebnisse von MEG-Lokalisation nach taktiler Stimulation
von D2 und fMRT-Lokalisation nach taktiler Stimulation von D1/D2 dargestellt.
1
Die Medial-Lateral-Achse dieser Hemisph

are entspricht der negativen x-Achse. Bei Sub-
traktion der Lokalisationen von MEG und fMRT w

urde sich somit ein Vorzeichenwechsel im
Vergleich zur rechten Hemisph

are ergeben. Zum direkten Vergleich beider Seiten, ob eine Akti-
vit

at nach auen oder innen wandert, ist somit eine Wichtung mit dem Faktor  1 notwendig.
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Abbildung 4.6: Relative Verschiebungen von MEG-Aktivit

at nach taktiler Rei-
zung des Zeigengers und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Daumen und
Zeigenger. Die Raute stellt die MEG-Aktivit

at bei (0,0,0) als relativen Mittel-
punkt dar.
Die Werte zeigen dabei die gleichen Tendenzen wie bei D1, sind jedoch insge-
samt gr

oer. Der Unterschied der Abweichungen der N20- zur P30-Komponente
ist nicht so ausgepr

agt wie bei D1. F

ur die N20-Komponente ergeben sich die
geringsten Abst

ande bei hohem Koezienten cc zu 10.51 mm und 10.26 mm. Bei
der kombinierten Auswertung N20/P30 weisen die fMRT-Lokalisationen bei cc
min
geringere Abweichungswerte auf, liegen jedoch sonst f

ur alle Koezienten nahe
beieinander. Auch hier zeigen die Abweichungen der Lokalisationen bei der P30-
Komponente die h

ochsten Ergebnisse. F

ur die Filtereinstellung F5HzZP liegen
sie unterhalb der Werte f

ur D1.
Abbildung 4.6 zeigt die relativen Verschiebungen der MEG-Lokalisationen f

ur D2
im Vergleich zu den ermittelten fMRT-Lokalisationen von D1/D2.

Ahnlich wie
bei D1 liegen die meisten fMRT-Lokalisationen im Vergleich zum MEG lateraler
und ventraler. F

ur D2 l

at sich kein deutlicher Hemisph

arenunterschied in Bezug
auf die H

ohe der Lokalisationen bei der N20-Komponente ausmachen, wie dies
bei D1 der Fall ist. Im direkten Vergleich der Komponenten der jeweiligen Bilder
4.4 f

ur D1 und 4.6 f

ur D2 wird deutlich, da f

ur D2 die fMRT-Lokalisationen
tiefer liegen.
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Abbildung 4.7: Mittlere Abst

ande von MEG-Aktivit

at nach taktiler Reizung des
Unterlippe und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Unter- und Oberlippe.
F

ur die Analyse des fMRT wurden bei f

unf Korrelationskoezienten die Lokali-
sationszentren ermittelt.
In Abb. 4.7 sind die Ergebnisse der Abweichungen f

ur alle Korrelationswerte und
Komponenten bei taktiler Lippenstimulation aufgetragen. Aus diesem Proban-
denkollektiv konnte in zwei Hemisph

aren keine MEG-Aktivit

at der N10-Kompo-
nente bei F20HzF, in einem Fall bei F5HzZP festgestellt werden. Weiterhin ergab
sich keine fMRT-Aktivit

at in einer Hemisph

are bei einem weiteren Probanden
auch bei niedrigstem cc
min
. Somit ergibt sich f

ur die Anzahl der untersuchten He-
misph

aren f

ur den N20- und N20/P30-Komplex bei F20HzF N = 13, bei F5HzZP
N = 14, f

ur die beiden Auswertestrategien der P30-Komponente N = 15. Da
schon in Kapitel 3.3.2 gezeigt wurde, da die MEG-Lokalisationen bei Lippensti-
mulation st

arker streuen als bei D1 oder D2, sind die Vergleichsergebnisse weniger
repr

asentativ.
F

ur die Auswertung der Lippenstimulation ergeben sich bei allen Komponenten
und den zugeh

origen Filtereinstellungen steigende Abweichungswerte bei abneh-
mendem Korrelationskoezienten. Weiterhin zeigt sich, da die Standardabwei-
chung mit abnehmendem cc ebenfalls deutlich zunimmt. Insgesamt jedoch er-
gibt sich kein einheitlicher Trend. W

ahrend bei D1 und D2 sich f

ur den N20-
und N20/P30-Komplex

ahnliche Werte ergeben, wogegen die P30-Komponente
gr

oere Abweichungen aufweist, zeigt sich bei der Auswertung der Lippensti-
mulation, da hier f

ur die erste Komponente, die N10 bei F20HzF die gr

oten
Abweichungswerte zustande kommen. Der geringste Abstand liegt hier bei 12.92
mm bei hohem Korrelationskoezienten. F

ur abnehmendes cc steigt der Wert
bis auf 16.47 mm an. F

ur die N10-Komponente ergeben sich bei F5HzZP insge-
samt geringere Unterschiede. Lediglich die N10/P20-Auswertung ist bei beiden
Filtereistellungen

ahnlich. Hier liegen die geringsten Abst

ande bei 9.06 mm f

ur
F20HzF und 8.99 mm f

ur F5HzZP. F

ur die P20- tritt der umgekehrte Fall als bei
der N10-Komponente auf. Hier ergeben sich f

ur F20HzF Distanzen von 9.16 mm
bei hohem cc.
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Abbildung 4.8: Relative Verschiebungen von MEG-Aktivit

at nach taktiler Rei-
zung der Unterlippe und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Unter- und
Oberlippe. Die Raute stellt die MEG-Aktivit

at bei (0,0,0) als relativen Mittelpunkt
dar.
Die relativen Verschiebungen der Lokalisation bei Lippenstimulation sind in Abb.
4.8 aufgetragen. Zwar liegen die meisten fMRT-Lokalisationen lateral zum MEG,
jedoch ergibt sich keine deutliche anterior-posteriore Tendenz. Die Werte streuen
auf dieser Achse stark um die MEG-Lokalisation. Auch bez

uglich der z-Achse l

at
sich kein Trend mehr ausmachen.
Mit den ermittelten MEG-Lokalisationen der elektrischen Stimulation des Nervus
medianus steht eine weitere M

oglichkeit zum Vergleich von ermittelter fMRT-
Aktivit

at von D1 und D2 und MEG-Aktivit

at zur Verf

ugung. Die Ergebnisse
dieser Lokalisationsunterschiede sind in Abb. 4.9 dargestellt. Es zeigt sich ein
gegens

atzlicher Trend zu D1, D2 und LL. Hier ergeben sich immer geringere
Abweichungswerte bei abnehmendem Korrelationskoezienten. Weiterhin zeigt
sich f

ur alle Vergleiche, da der Groteil der Abweichungen deutlich

uber 10 mm
liegt, wobei auch hier die P30-Komponente die gr

oten Abweichungen liefert.
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Abbildung 4.9: Mittlere Abst

ande von MEG-Aktivit

at nach elektrischer Reizung
des Nervus medianus und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Daumen und
Zeigenger. F

ur die Analyse des fMRT wurden bei f

unf Korrelationskoezienten
die Lokalisationszentren ermittelt.
In Abb. 4.10 sind die relativen Verschiebungen der ermittelten fMRT-Lokalisationen
im Vergleich zum MEG aufgetragen. Auch hier zeichnet sich deutlich ab, da der

uberwiegende Teil der fMRT-Aktivit

at sich als lateraler und ventraler ergibt. Da-
bei liegt hier der Groteil der fMRT-Lokalisationen caudaler.
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Abbildung 4.10: Relative Verschiebungen von MEG-Aktivit

at nach elektrischer
Reizung des Nervus medianus und fMRT-Aktivit

at nach taktiler Reizung von Dau-
men und Zeigenger. Die Raute stellt die MEG-Aktivit

at bei (0,0,0) als relativen
Mittelpunkt dar.
4.3 Diskussion
Erste Studien zu Vergleichsmessungen von MEG/EEG und fMRT wurden von
verschiedenen Gruppen durchgef

uhrt [4][77][86][90]. So wird bei Morioka nur der
Fall eines Patienten vorgestellt, bei dem die Lokalisationen qualitativ verglichen
wurden [77]. Puce zeigte in einer Ver

oentlichung mit drei Patienten den Vergleich
von fMRT und subduralen, gemessenen SEP's, wobei auch hier nur qualitative
Aussagen getroen werden konnten [86]. Die Studien von Beisteiner und Sanders
[4][90] befassten sich ausschlielich mit der Lokalisation des motorischen Kortex.
Die mittleren Werte der Lokalisationsvergleiche

uber das entsprechende Proban-
denkollektiv liegen bei 16 mm (Beisteiner) bzw. unter 10 mm (Sanders), wobei
von Beisteiner deutlich gemacht wurde, da zun

achst an einer methodischen Ver-
besserung gearbeitet werden mu. Entsprechende Studien zur Lokalisation des
somatosensorischen Kortex wurden von Stippich durchgef

uhrt [101]. Hier erfolg-
te die Reizung des rechten Zeigengers in beiden Memodalit

aten

uber taktile
Stimulation an sechs Probanden. Es ergab sich f

ur dieses Kollektiv ein mitt-
lerer Abstand von 10.7  6.3 mm. Dabei ist jedoch nicht ganz gekl

art, welche
Komponente der MEG-Aktivit

at mit der fMRT-Lokalisation verglichen wurde, da
angegeben wird, da bei dieser Studie der ,,M30"-Komplex, der zwischen 25-45
ms angesiedelt wird, untersucht wurde.
Die hier vorgestellte Studie erlaubt einen Vergleich verschiedener Komponenten
der ermittelten MEG-Aktivit

at. Bei allen hier vergleichenden Messungen zeigt
sich, da eine mittlere Abweichung von 8 mm in keinem Fall unterschritten wird.
F

ur die N20-Komponente von D1 ergeben sich aus dem Probandenkollektiv als
geringste Lokalisationsunterschiede 3.92 mm, bei D2 4.13 mm, bei der Lippe 3.88
mm und beim Nervus medianus 3.46 mm.
Bei den hier betrachteten Abstandsermittlungen ist zu ber

ucksichtigen, da durch
die fMRT-Schichtdicke in z-Richtung keine kontinuierlichen fMRT-Lokalisationen
m

oglich sind, sondern sich nur als gerastertes Muster ergeben. In x- und y-
Richtung ist eine Genauigkeit von 1 mm vorhanden. In z-Richtung wurde mit
einer Schichtdicke von 5 mm und jeweiligem Abstand der Schichten von 1 mm
gemessen. Wird also die Hauptaktivit

at innerhalb einer bestimmten Schicht ge-
messen und es ergibt sich noch leichte Aktivit

at in der benachbarten Schicht,
werden eventuell die vollen f

unf Millimeter dieser benachbarten Schicht als akti-
viert gemessen. Somit k

onnen Fehllokalisationen der halben Schichtdicke zustan-
de kommen. Weiterhin mu die in Abschnitt 4.1.2 beschriebene

Uberlagerung
von fMRT und 3D-MRT als nicht zu untersch

atzende Fehlerquelle einbezogen
werden. Dies gilt insbesondere, wenn per visueller Beurteilung Kippungen der
fMRT-Schicht zum 3D-Datensatz ermittelt werden m

ussen.
Beim Vergleich von ermittelter fMRT-Lokalisation von D1/D2 und MEG-Lokali-
sation von D1 und D2 ergeben sich mit abnehmendem Korrelationskoezienten
zunehmende Abst

ande. Eine m

ogliche Ursache kann darin liegen, da bei ab-
nehmendem cc nicht mehr die spezischen Schwerpunkte der fMRT-Aktivit

at
ermittelt werden, sondern zunehmend auch andere Aktivit

at erfat wird. Da der
Signalanstieg bei spezischen Reizungen im fMRT zwischen 1% und 10% liegt
[54], werden bei niedrigem cc auch Signale mit geringerem Signal/Rauschverh

alt-
nis in die Aktivit

atscluster aufgenommen. Weiterhin kommen mit abnehmendem
Koezienten Artefakte st

arker zur Geltung. Der ermittelte fMRT-Schwerpunkt
repr

asentiert somit nicht mehr individuell gereizte Areale, sondern beinhaltet
eventuell unspezische Aktivit

at.
Beim Vergleich der selben fMRT-Lokalisation mit den MEG-Ergebnissen des Ner-
vus medianus tritt der umgekehrte Eekt auf. Hier ergeben sich f

ur abnehmende
Korrelationskoezienten immer geringere Abweichungswerte. Eine m

ogliche Ur-
sache k

onnte darin liegen, da ven

ose Anteile gr

oerer Gef

ae des gemessenen
Signals bei niedrigerem Korrelationskoezienten st

arker mit einspielen. Obwohl
EPI-Sequenzen in erster Linie die Aktivit

at kleinerer bis mittlerer Gef

ae ermit-
teln sollen [49], sind Anteile gr

oerer Venen nach Beisteiner und Sanders nicht
auszuschlieen [4][90]. Da bei anatomischer Betrachtung die Venen haupts

achlich
auf der Ober

ache des Hirnparenchyms, jedoch nicht innerhalb der Gyri liegen,
w

urde der Signalanstieg des ven

osen Abues bei abnehmendem cc innerhalb
des Zentralsulkus st

arker erfat. Da die MEG-Lokalisation des Nervus media-
nus eine elektrophysiologische Zusammenfassung von D1, D2 und D3 (und even-
tuell Teile von D4) liefert [11], sollte sich die MEG-Lokalisation zwischen den
entsprechenden Arealen in dem Gyrus postcentralis benden. Somit w

urde die
st

arkere Erfassung ven

oser Anteile des fMRT-Signals innerhalb des Zentralsulkus
den Schwerpunkt des Clusters in den Sulkus hinein verschieben. Zur genaueren
Untersuchung m

ussen weitere Auswertungen der Daten erfolgen, die - zun

achst
unabh

angig von den MEG-Messungen - die relativen Verschiebungen bei abneh-
mendem Korrelationskoezienten genau untersuchen.
Betrachtet man zun

achst nur die Vergleiche von D1, D2 und Nervus medianus,
so zeigt die Auswertung, da bei h

ochstem cc nahezu alle fMRT-Lokalisationen
lateral und anterior zur MEG-Lokalisation liegen. F

ur den Medianus und D2
liegt der Groteil der fMRT-Lokalisationen zus

atzlich caudaler. Diese Richtungen
entsprechen dem grunds

atzlichen Verlauf des Sulcus centralis, wenn man vom
Vertex ausgehend diesen in Richtung Schl

afenlappen verfolgt.
Die somatotopische Anordnung der einzelnen Finger auf dem Gyrus postcentra-
lis wurde in Kapitel 3.1 anhand des sog. Homunculus (Abb. 3.2) erl

autert. Von
D5 nach D1 verlaufen die kortikalen Repr

asentationsareale zunehmend lateral,
caudal und anterior. Wie oben erw

ahnt, ermittelt die MEG-Lokalisation der Ak-
tivit

at des Nervus medianus eine Zusammenfassung mehrerer Finger. Bezogen
auf das Koordinatensystem des Homunculus m

ussen die fMRT-Lokalisationen,
die D1 und D2 zusammenfassen, also lateral, caudal und anterior zur berechne-
ten MEG-Lokalisation der Aktivit

at des Nervus medianus liegen. Dies entspricht
den ermittelten Werten, wie aus Abb. 4.10 ersichtlich wird.
F

ur die Abweichung der MEG-Aktivit

at von D2 zur fMRT-Aktivit

at von D1/D2
sind

ahnliche Tendenzen wie beim Medianusvergleich zu erwarten, da nach den
kortikalen Repr

asentationsarealen des Homunculus D1 lateral, caudal und ante-
rior zu D2 liegt. Dies wird ebenfalls durch die oben beschriebenen Ergebnisse
best

atigt. Bezogen auf die Caudal-Cranial-Achse deutet Stippich [101] dagegen
den genau gegenteiligen Eekt bei seinen Studien an, n

amlich eine Tendenz zur
Ausrichtung der fMRT-Lokalisationen in Richtung Vertex gegen

uber der MEG-
Aktivit

at. Der Eekt trat dort bei sechs Probanden in drei F

allen auf.
F

ur die D1-Lokalisationen sind jedoch andere Ergebnisse zu erwarten. Die Ten-
denzen sollten hier eher umgekehrt als bei D2 sein, da D1 lateral, caudal und
anterior zu D2 und somit auch zu der zusammengefaten fMRT-Aktivit

at von
D1/D2 liegen sollte. Dies ist in Abb. 4.4 jedoch nicht der Fall. Zwar liegen f

ur die
N20-Komponente nahezu alle fMRT-Lokalisationen der links stimulierten Seite
deutlich cranialer, dagegen zeigen die Lokalisationen der rechts stimulierten Seite
f

ur die N20-Komponente die gegenteilige Tendenz. Diese hemisph

arischen Unter-
schiede k

onnen nicht abschlieend gekl

art werden. M

ogliche Ursachen k

onnten in
der

uberwiegenden Rechtsh

andigkeit des Probandenkollektivs liegen.
Die Ergebnisse der Lokalisationen der Lippe m

ussen als weniger repr

asentativ
betrachtet werden, da die Auswertung der MEG-Daten in Kapitel 3.3.2 gezeigt
hat, da die Lokalisationsergebnisse st

arker streuen als bei D1 und D2. Auch
weisen die Korrelationskoezienten und relativen BOLD-Signal

anderungen der
fMRT-Auswertung bei taktiler Stimulation der Lippe geringere Werte im Ver-
gleich zur Stimulation von D1 und D2 auf [102], was, analog zu den ermittelten
Werten der MEG-Auswertung, f

ur eine geringere Signalausbeute bei den bis-
herigen Methoden zur Lippenstimulation spricht. Da bei den fMRT-Messungen
sowohl Unter- als auch Oberlippe stimuliert wurden, bei den MEG-Messungen
nur die Unterlippe, ist nach Orientierung am Homunculus (siehe Abb. 3.2) zu
erwarten, da sich die ermittelte MEG-Lokalisation als caudaler, anteriorer und
lateraler erweist. Die besten Ergebnisse ergeben sich hier f

ur die kombinierte Stra-
tegie N10/P20. Von den erwarteten Verschiebungen ergeben sich jedoch auch hier,
wie bei D1, nur Lateralisierungen der fMRT-Aktivit

at. Inwieweit Verschiebungen
auf der ,,Anterior-Posterior-Achse" vorkommen, kann nicht gepr

uft werden, da
die Streuung der Werte relativ gro ist. Es ist keine deutliche Verschiebung auf
dieser Achse anhand der Daten auszumachen.
Bei den durchgef

uhrten Lokalisationsvergleichen rechtfertigt sich im Nachhin-
ein der Versuch der kombinierten Auswertestrategie von N20/P30. W

ahrend das
MEG kortikale Erregung im Millisekundenbereich au

osen kann [30], liegt die
Aufl

osung des fMRT im Sekundenbereich [111]. Wie schon in Abschnitt 3.3.2
zur MEG-Probandenstudie 2 erl

autert, ergab die zweite Komponente (P30) bei
D1 und D2 i.d.R. das deutlichste Signal. Dabei ergaben die Untersuchungen in

Ubereinstimmung mit Buchner [10] und Scherg [95], da diese Komponente nicht
identisch mit der N20-Komponente lokalisiert. Da das fMRT-Signal die zeitliche
Struktur einzelner Komponenten nicht au

osen kann, w

are f

ur die Lokalisati-
onsvergleiche zu erwarten gewesen, da die MEG-Auswertung von N20/P30 die
besten

Ubereinstimmungen liefert. Dies ist jedoch f

ur den Nervus medianus, D1
und D2 nicht der Fall. F

ur D1 ergeben sich die deutlich geringsten Unterschie-
de der beiden Verfahren bei Auswertung der N20-Komponente. Dies ist bei D2
genauso, wenn auch nicht so stark ausgepr

agt. Im Falle des Medianus-Vergleichs
sind kaum Unterschiede zwischen N20- und N20/P30-Komplex festzustellen. Le-
diglich bei der Lippe zeigt sich diese Art der Auswertung als bedeutend besser
im Vergleich zur Auswertung der ersten Komponente.
Es ist daher ebenfalls bemerkenswert, da sich f

ur D1 und D2 die schlechtesten
Werte beim Vergleich mit der P30-Komponente ergeben. Dies ist f

ur D1 be-
sonders ausgepr

agt. Hier ergeben sich Unterschiede der mittleren Anweichungen
der N20- gegen

uber der P30-Komponente von 5 mm und mehr. Nach Buchner
[10], Scherg [95] und Hari [45] ergibt sich die Lokalisation des P30-Komplexes im
Vergleich zur N20-Komponente medialer und mehr posterior. Dies ist der umge-
kehrte Eekt, der bei D1 und D2 f

ur die fMRT-Lokalisationen im Vergleich zur
N20-Komponente beobachtet werden kann.
Zur Fragestellung, warum sich nahezu alle fMRT-Lokalisationen als lateral und
caudal zu den MEG-Lokalisation ergeben, mu gekl

art werden, ob prinzipiell das
gleiche Ergebnis herauskommen kann. Da die beiden Methoden unterschiedliche
neurophysiologische Ph

anomene abbilden, mu diskutiert werden, ob grunds

atz-
lich das gleiche Ergebnis zu erwarten ist bzw. welche Unterschiede auftreten
k

onnen. Die Auswertung der MEG-Daten n

ahert direkt die elektromagnetische
Aktivit

at der grauen Hirnsubstanz im Modell des

aquivalenten Stromdipols, wo-
bei nur tangentiale Ausrichtungen kortikaler Felder gemessen werden k

onnen (sie-
he Anhang A). Das fMRT mit nicht die elektrische Aktivit

at, sondern

Ande-
rungen der magnetischen Eigenschaften des Blutes. Dabei ist bis heute noch
nicht v

ollig gekl

art, was exakt bei unterschiedlichen Sequenzen, welche f

ur fMRT-
Messungen verwendet werden, ermittelt wird [109].
Wie oben beschrieben, k

onnen Gradienten-Echo-Sequenzen auch gr

oere und
mittlere Gef

ae erfassen [90], was besonders im Falle eines MEG-Vergleichs zu
gr

oeren Abweichungen f

uhren kann, da die gr

oeren Blutgef

ae nicht notwen-
digerweise nahe zum neuronalen Zentrum liegen [4]. Da in dieser Studie ebenfalls
EPI-Sequenzen verwendet wurden, besteht auch hier die M

oglichkeit, da mit den
durchgef

uhrten fMRT-Messungen gr

oere Gef

ae erfat wurden, welche nicht die
gemessene, neuronale MEG-Aktivit

at repr

asentieren. Weiterhin kann das MEG
nur die tangentiale Ausrichtung der aktivierten Felder erfassen. Erfolgt eine Akti-
vierung radialer Teile, wird nur eine sehr geringe bzw. keine Aktivit

at des entspre-
chenden Bereiches erfat. Wie in Abschnitt 3.3.2 schon erl

autert wurde, existiert
zwischen der N20 und P30 eine weitere Komponente, die bei EEG-Messungen
deutlich erkannt werden kann, da hier die radialen Str

ome erfat werden k

onnen
[10][95]. Untersuchungen von Buchner [18] zeigten, da der Ursprung dieser Kom-
ponente in Area 1 (siehe Abb. 3.3) anzusiedeln ist. Dieser Bereich sollte jedoch
vom fMRT gemessen werden k

onnen. Somit erg

aben sich auch hier Abweichungen
der Lokalisationen, deren Ursache in den grunds

atzlichen Unterschieden der Ver-
fahren anzusiedeln sind. Diese beiden Faktoren k

onnten m

ogliche Ursachen f

ur
die systematischen Verschiebungstendenzen von MEG- und fMRT-Lokalisationen
sein.
Der hier vorgestellte Lokalisationsvergleich von MEG und fMRT im prim

aren so-
matosensorischen Kortex stellt aufgrund der oben geschilderten Ungenauigkeiten
und teilweise noch unerforschten Signalentstehung des fMRT im mikroskopischen
Bereich eine Studie dar, die in vielen Punkten noch verbessert und optimiert wer-
den mu; hier sind insbesondere die oben geschilderten Software-Voraussetzungen
zu nennen. Weiterhin ist eine genauere Abstimmung der zu reizenden Areale not-
wendig, um m

oglichst einheitliche Mebedingungen zu schaen, die somit in ei-
nem Vergleich gr

oere Aussagekraft besitzen. Hierzu sollte m

oglichst die Reizung
nur eines Areals, wie z.B. D1, erfolgen, um zu vermeiden, da bei der Auswertung
durch die Zusammenfassung unterschiedlicher Gebiete eventuelle Akkumulations-
eekte der Verfahren zustandekommen, wie dies z.B. f

ur die Medianusmessung der
Fall ist. In diesem Zusammenhang ist eine zus

atzliche Erfassung der EEG-Signale
m

oglich, da somit radiale Anteile der kortikalen Aktivit

at erfat werden und in
den Vergleich mit einbezogen werden k

onnen. Weiterhin k

onnte ein zus

atzlich
erfates EEG eventuelle Fehler auf der ,,Anterior-Posterior"-Achse beim MEG
ausgleichen, da das EEG im Gegensatz zum MEG bei solchen Messungen eine
geringere Fehlerwahrscheinlichkeit aufweist [44].
Im Gegensatz zu vorherigen Studien von Sanders [90], Stippich [101] und Bei-
steiner [4] wurden hier auch unterschiedliche Komponenten der somatosensiblen
Signale des MEG mit fMRT-Messungen verglichen.
Studien dieser Art k

onnen helfen, die zugrundeliegenden Prozesse kortikaler Hirn-
aktivit

at besser zu verstehen. Der Nutzen liegt jedoch nicht nur in der Grundla-
genforschung. Eine Weiterf

uhrung der Studien ist insbesondere f

ur die pr

achirur-
gische Diagnostik von groem Nutzen. Der Vergleich der Daten aus den beiden
Verfahren bietet die M

oglichkeit, zu

uberpr

ufen, ob eventuelle Unstimmigkeiten
bzw. starke Lokalisationsunterschiede Wiederholungsmessungen f

ur eine fundierte
Beurteilung in einem oder beiden Verfahren anraten.
Kapitel 5
Somatosensorische
Untersuchungen bei Patienten
mit intrakraniellen Tumoren
In den vorherigen Kapiteln wurden die theoretischen Grundlagen zur Koregistrie-
rung und praktische Probandenstudien sowohl von MEG als auch kombinierte
Studien von MEG und fMRT vorgestellt und diskutiert. Ziel der Doktorarbeit
war die Etablierung routinem

aiger Untersuchungen von Tumorpatienten mittels
MEG. Daher wurden im Rahmen der Doktorarbeit erste Messungen an Pati-
enten mit intrakraniellen Tumoren durchgef

uhrt. In diesem Kapitel werden die
Ergebnisse vorgestellt. Die Messungen erfolgten in Absprache mit der neuroradio-
logischen Abteilung, die die fMRT-Studien durchf

uhrte. Daher wurde versucht,
sowohl MEG- als auch fMRT-Messungen an den Patienten vorzunehmen und die
Daten nach jeweiliger Auswertung zu kreuzvalidieren. Mehrere F

alle wurden - mit
Hinweis auf den Studiencharakter der Untersuchungen - den Neurochirurgen vor-
gestellt. Die Ergebnisse konnten somit f

ur die behandelnden

Arzte als zus

atzliche
Entscheidungshilfe f

ur eine zu planende Therapieform dienen.
5.1 Untersuchungsmethoden
Die MEG-Messungen wurden noch nicht f

ur den t

aglichen klinischen Einsatz
erhoben. Sie m

ussen daher als jeweilige Einzelstudien betrachtet werden. Soma-
tosensorische Untersuchungen konnten an 17 Patienten durchgef

uhrt werden. Die
Patienten wurden ausf

uhrlich

uber Sinn und Zweck der Studie informiert, wobei
klargestellt wurde, da die Teilnahme jederzeit ohne Angabe von Gr

unden ab-
gebrochen werden konnte. Alle beteiligten Personen gaben schriftlich ihr volles
Einverst

andnis zu den Messungen. An allen Patienten wurden die gleichen Mes-
sungen durchgef

uhrt, wie in Studie 2 des Probandenkollektivs schon beschrieben
(siehe Abschnitt 3.3.2), mit dem Unterschied, da nur die pathologische Seite
taktil gereizt wurde. Der Kopf der Patienten wurde f

ur die Messung zus

atzlich
mit kleinen Kissen xiert, welche die Bewegung des Kopfes einschr

ankten. Diese
Vorgehensweise f

uhrte in einigen F

allen dazu, da die vier Magnetspulen durch
das Anbringen der Kissen verschoben wurden und somit ein erneutes Einmes-
sen der Spulen mittels 3D-Digitalisierer erfolgen mute. Obwohl die Patienten
ausdr

ucklich darauf hingewiesen wurden, w

ahrend der Messung den Kopf nicht
zu bewegen, wurde w

ahrend der Messung permanent per Kamera

uberpr

uft, da
keine Bewegungen stattfanden. Somit standen i.d.R. zwei Messungen des Ner-
vus medianus (rechts und links) und zwei taktile Messungen der pathologischen
Seite von D1, D2, D5 und LL zur Verf

ugung. Tabelle 5.1 zeigt die Ergebnisse
aller Patientenmessungen im Gesamt

uberblick. Die Numerierung der Patienten
erfolgte nach einer internen Z

ahlung des Mesystems der Firma Neuromag und
wurde direkt

ubernommen. Angegeben sind Alter, Geschlecht und Befund der
Patienten. Untersucht wurde jeweils der N20- und der N20/P30-Komplex der
pathologischen Seite. Hierzu wurde sowohl die Restvarianz (RV) als auch die Ab-
weichung der Wiederholungsmessungen ermittelt. Die Abweichung wurde in drei
Kategorien unterteilt:
 Kategorie + bezeichnet eine Abweichung der Lokalisationsergebnisse zweier
Wiederholungsmessungen von 4 mm oder kleiner.
 Kategorie o bezeichnet Abweichungen zwischen 4 mm und 8 mm.
 Kategorie - bezeichnet Abweichungen gr

oer 8 mm.
5.2 Ergebnisse
Die Werte von Lokalisationsabweichung und RV sind in Tab. 5.1 f

ur jeden stimu-
lierten Bereich angegeben. Der erste Wert gibt die Abweichung f

ur den N20-, der
zweite Wert die Abweichung f

ur den N20/P30-Komplex wieder. In den letzten
Zeilen ist der Mittelwert samt Standardabweichung f

ur die jeweiligen Komponen-
ten angegeben. Die Daten von Nervus medianus, D1 und D2 wurden mit einem
Hochpalter von 20 Hz in Vorw

artsrichtung, die Daten von D5 und LL mit ei-
nem Hochpa von 5 Hz Zero Phase geltert. In wenigen F

allen konnte keinerlei
Aussage getroen werden. So ergab die Auswertung von Fall 323 extreme Mi-
lokalisationen, da die Patientin einen Stiftzahn aus Eisen im rechten Oberkiefer
hatte, der zu starken St

orsignalen f

uhrte. Im Fall 352 konnte bei allen Messungen
kein Signal ermittelt werden. Dieser Fall wird noch gesondert vorgestellt.
Bei Betrachtung der Mittelwerte der Abst

ande in den letzten Zeilen von Tab.
5.1 zeigen die Werte von Nervus medianus, D1 und D2

ahnliche Werte wie im
Probandenkollektiv. D5 weist auch bei den Patienten die schlechtesten Ergebnisse
Tabelle 5.1: Ergebnisse aller gemessenen Patienten mit intrakraniellem Hirn-
tumor. Ausgewertet wurden der N20- und N20/P30-Komplex. Die Abweichung
von Wiederholungsmessungen wurde in drei Kategorien unterteilt: + bezeichnet
Abweichungen kleiner oder gleich 4 mm, o kennzeichnet Abweichungen zwischen
4 mm und 8 mm, - gibt an, da Abweichungen

uber 8 mm liegen.
mit einer mittleren Abweichung von 9.92 mm auf; allerdings konnten im Vergleich
zum Probandekollektiv (siehe Kapitel 3.3.2) deutlich mehr N20-Komplexe aus-
gewertet werden. Bei D5 konnte in nur zwei Messungen der N20-Komplex nicht
ausgewertet werden, bei LL war in nur einem Fall keine Auswertung m

oglich. Bei
Vorstellung der Patientenf

alle in den Sitzungen der Neuroradiologen konnten so-
mit - mit Hinweis auf die jeweiligen Werte der Abweichungen - die Lokalisationen
von D5 und LL mit einbezogen werden. Es sollte hierbei erw

ahnt werden, da in
einem Fall die N20-Komponente von D1 in beiden Messungen, und in zwei F

allen
f

ur D2 bei jeweils einer Messung nicht erkennbar war.
Im folgenden sollen nun einige Fallbeispiele vorgestellt werden, die die Anwen-
dung der in den vorherigen Kapiteln erworbenen Kenntnisse demonstrieren. Da
in manchen F

allen eine kombinierte Auswertung MEG-fMRT m

oglich war, gilt
f

ur alle folgenden Abbildungen folgende Farbkodierung:
 Rot : Lokalisation der ermittelten Aktivit

at des Nervus medianus
 Gelb : Lokalisation der ermittelten Aktivit

at des Daumens
 Gr

un : Lokalisation der ermittelten Aktivit

at des Zeigengers
 Rosa : Lokalisation der ermittelten Aktivit

at des kleinen Fingers
 Blau : Lokalisation der ermittelten Aktivit

at der Lippe
 Orange : zeigt die ermittelte fMRT-Aktivit

at der Reizung von D1 und D2
Fall 286
Bei diesem Fall handelt es sich um eine 33-j

ahrige Patientin mit einem rechts
gelegenem Glioblastom. Die Patientin litt unter tempor

aren fokalen Anf

allen im
Bereich des Gesichts und des linken Arms. Im Rahmen der Anf

alle traten kurzfri-
stig temporal betonte Kopfschmerzen auf. Eine Bewutseinstr

ubung lag nicht vor.
Die Patientin wurde im MEG mit elektrischer Stimulation an Nervus medianus
und taktiler Stimulation an D1, D2, D5, LL auf der linken K

orperseite untersucht.
Die Ergebnisse wurden in der Neuroradialogie-Neurochirurgie-Besprechung vor-
gestellt. Die Auswertung der pr

aoperativen MEG-Daten best

atigten eindeutig
die pr

azentrale Lage der Hauptmasse des Tumors, der mit seinem dorsalen Anteil
in den Gyrus pr

acentralis hineinreicht. Die Lokalisationen der MEG-Aktivit

aten
sind in Abb. 5.1 dargestellt. Abbildung 5.1 A zeigt die Lage des Tumors im axia-
len Schnitt. Da die Lokalisationen der unterschiedlichen Bereiche in verschiedenen
Schnittebenen liegen, werden die Lagen der Dipole vergr

oert f

ur diesen Bereich
dargestellt. Die Lokalisationsergebnisse im axialen Schnitt zeigen deutlich die
pr

azentrale Lage des Tumors. In jedem Schnitt ist das

Odem als dunkle Schattie-
rung im pr

azentralen Gyrus klar zu erkennen. Abbildung 5.1 B zeigt die gleichen
Ergebnisse im sagittalen Schnitt. Die Lokalisationsergebnisse entsprechen genau
dem typischen Verlauf des Zentralsulkus, so da D5 cranial und mehr posterior,
die Unterlippe caudaler und mehr anterior liegt. Der Tumor wurde mit Hilfe von
Neuronavigation unter Schonung des Gyrus pr

acentralis operativ entfernt.
Abbildung 5.1: Fall 286 : Lokalisationsergebnisse von elektrischer Medianus-
stimulation (rot) und taktiler Reizung von Daumen (gelb), Zeigenger (gr

un),
kleinem Finger (rosa) und Unterlippe (blau) an einer Patientin mit pr

azentral
gelegenem Glioblastom. Die Ergebnisse best

atigen eindeutig die pr

azentrale Lage
des Tumors.
Fall 331
Die Patientin (Alter: 71 Jahre) wurde aufgrund von zunehmender Schw

ache des
rechten Arms und der rechten Hand sowie St

orungen im Bereich der Sprachmoto-
rik aufgenommen. Die MRT-Aufnahme ergab einen im Bereich der Zentralregion
gelegenen Tumor mit Verdacht auf Glioblastom. Zur Diagnose, ob der Tumor
an die sensorischen Areale angrenzt, wurde die Patientin zur MEG-Untersuchung
einbestellt. Im Anschlu an die MEG-Messung fand eine fMRT-Messung mit Rei-
zung von D1 und D2 statt.
Abbildung 5.2: Fall 331: Lokalisationsergebnisse von elektrischer Medianussti-
mulation (rot) und taktiler Reizung von Daumen (gelb), Zeigenger (gr

un), klei-
nem Finger (rosa) und Unterlippe (blau) kombiniert mit fMRT-Auswertung der
Stimulation von D1/D2 an einer Patientin mit Glioblastom in der Zentralregion.
Der Tumor bendet sich in unmittelbarer Nachbarschaft zu den somatosensori-
schen Bereichen.
Die Ergebnisse beider Verfahren sind in Abb. 5.2 dargestellt. Sowohl im axialen
als auch im sagittalen Schnitt ist deutlich die Ausweitung des Tumors als dunkle
Schattierung im Zentralbereich zu erkennen. Die Ergebnisse von MEG und fMRT
f

ur den Nervus medianus und D1/D2 zeigen dabei gute

Ubereinstimmung. Der
Abstand vom Schwerpunkt der fMRT-Aktivit

at zur Lokalisation des Nervus me-
dianus betr

agt dabei 10.73 mm, zu D1 ergibt sich ein Abstand von 6.08 mm, zu
D2 ein Abstand von 6.18 mm.
Die sagittale Schnittf

uhrung in Abb 5.2 B zeigt hier besonders deutlich die un-
mittelbare N

ahe des Tumors zu den somatosensorischen Bereichen. Die Ergeb-
nisse wurden in der Neuroradialogie-Neurochirurgie-Besprechung vorgestellt. Die
vorgeschlagene Therapiemethode, aufgrund der direkten Nachbarschaft des Tu-
mors zu diesen Bereichen auf eine operative Entfernung zu verzichten und eine
strahlentherapeutische Behandlung vorzunehmen, konnte durch die kombinierte
Auswertung von MEG und fMRT eindeutig unterst

utzt werden.
Fall 344
Bei diesem Fall handelt es sich um eine 63-j

ahrige Patientin mit einem links gele-
genem Glioblastom. Die ersten Symptome neurologischer St

orungen zeigten sich
beim Autofahren, als die Patientin wahrnahm, da sie h

aug zu nahe am rechten
Bordstein fuhr. Etwas sp

ater stellte sie fest, da sie bei Gegenst

anden, die sie mit
der rechten Hand zu ergreifen versuchte, h

aug vorbeizielte. Zus

atzlich stellten
sich rechtsseitige Gesichtsfeldst

orungen ein. Ein Sch

adel-CT und anschlieendes
MRT zeigten einen Tumor mit starker Raumforderung links-okzipital mit Ver-
dacht auf Glioblastom.
Die Patientin wurde nach Einlieferung in die Klinik am MEG mit elektrischer
Stimulation an Nervus medianus und taktiler Stimulation an D1, D2, D5, LL
untersucht. Im Anschlu an die MEG-Messung fand eine fMRT-Messung mit
simultaner Stimulation von D1 und D2 statt. Die Ergebnisse beider Verfahren
sind in Abb. 5.3 A,B dargestellt. In Abb. 5.3 A im sagittalen Schnitt wird sehr
deutlich, da aufgrund der Raumforderung von Tumor und zugeh

origem

Odem
die Zuordnung anatomisch markanter Strukturen nicht mehr erfolgen kann. Der
Sulcus centralis l

at sich im 3D-Schichtenbild nicht mehr erkennen. Weiterhin
zeigt sich in der Aufnahme eine einsetzende Verkalkung des Gewebes, die sich als
weier Fleck im Hirnparenchym absetzt.
Die kombinierte Untersuchung von MEG und fMRT zeigte, da die Zentren so-
matosensorischer Aktivit

at in der Randzone des Tumor

odems lagen. Die sehr
gute

Ubereinstimmung der ermittelten Aktivit

at im MEG und fMRT ist in 5.3
A und B zu sehen (gelbe Kugel). Dort wird die fMRT-Aktivit

at von der MEG-
Aktivit

at visuell

uberlagert. Als Abst

ande der Schwerpunkte von MEG- zu fMRT-
Lokalisation ergaben sich Werte von 5.90 mm (Nervus medinaus), 2.42 mm (D1)
und 6.58 mm (D2). Auch dieser Fall konnte in der t

aglich stattndenden Neuro-
radialogie-Neurochirurgie-Besprechung vorgestellt werden. Die Ergebnisse beider
Verfahren zeigten deutlich die Lage der sensorischen Areale in der

Odemrandzone
des Tumors, so da die Neurochirurgen sich zu einer operativen Teilresektion des
Tumors mit anschlieender Bestrahlung entschlossen.
Abbildung 5.3: Fall 344: Lokalisationsergebnisse von elektrischer Medianussti-
mulation (rot) und taktiler Reizung von Daumen (gelb), Zeigenger (gr

un), klei-
nem Finger (rosa) und Unterlippe (blau) kombiniert mit der fMRT-Auswertung
der Stimulation von D1/D2 bei einer Patientin mit okzipital gelegenem Gliobla-
stom. Durch die Raumforderung von Tumor und

Odem k

onnen keine anatomisch
typischen Strukturen, wie der Zentralsulkus, auf rein visueller Basis zugeordnet
werden.
Fall 352
Abbildung 5.4 zeigt den Fall einer 39-j

ahrigen Patientin, bei der durch zwei voran-
gehende Operationen ein groer Teil der linken Hirnh

afte entfernt wurde. Die Pa-
tientin wurde wegen allgemeiner Symptomverschlechterung im sprachlichen und
Abbildung 5.4: Fall 352: 39-j

ahrige Patientin, bei der durch zwei vorangehende
Operationen ein groer Teil der linken Hirnh

afte operativ entfernt wurde. Die
elektrischen Stimulationen von Nervus medianus und taktilen Reizungen an D1,
D2, D5 und LL f

uhrten hier zu keinerlei gemessenem Signal.
sensorischen Bereich eingeliefert. Die durchgef

uhrte MEG-Untersuchung erfolgte
mit elektrischer Reizung des Nervus medianus beidseitig, sowie der taktilen Sti-
mulation der pathologischen Seite von D1, D2, D5 und LL. Obwohl bei der elek-
trischen Stimulation des Nervus medianus

uber die doppelte motorische Schwelle
gereizt wurde, und eine deutliche Bewegung des Daumes sichtbar war, ergab die
Mittelung der SEF keinerlei Signal. W

ahrend der Messung zeigten sich allgemeine
starke St

orungen.
Eine m

ogliche Ursache kann darin liegen, da bei den durchgef

uhrten Sch

adeltre-
panationen der vorherigen OP's winzige Metallsplitter im Sch

adel zur

uckgeblie-
ben sind.
Fall 419
Abbildung 5.5 A,B zeigt ein hochparietal gelegenes Meningenom bei einem 57-
j

ahrigen Patienten. Ca. 3 Wochen vor der Einlieferung stellte der Patient Kribbel-
par

asthesien an der rechten Thoraxseite fest, die sich einige Tage sp

ater auf die
rechte Hand und den rechten Fu ausweiteten. Es folgten Muskelverkrampfungen
von D3 und D4 rechts. Der Patient wurde nach Einlieferung in die Klinik im
MEG mit elektrischer Stimulation an Nervus medianus und taktiler Stimulation
an D1, D2, D5, LL der rechten K

orperseite untersucht. Die Ergebnisse sind in
Abb. 5.5 A im axialen Schnitt, in Abb. 5.5 B im sagittalen Schnitt zu sehen. Die
sagittale Schnittf

uhrung demonstriert dabei besonders, da der in der Hirnhaut
liegende Tumor auf die Bereiche der somatosensiblen Aktivit

atszentren dr

uckt,
Abbildung 5.5: Fall 419: Lokalisationsergebnisse von elektrischer Medianussti-
mulation (rot) und taktiler Reizung von Daumen (gelb), Zeigenger (gr

un), klei-
nem Finger (rosa) und Unterlippe (blau) an einem Patienten mit hoch parietal
gelegenem Meningenom.
da sich diese, mit Ausnahme der Lippe, in unmittelbarer Nachbarschaft benden.
Da die Untersuchung des Patienten im MEG ca. 20 Stunden vor der geplanten
Operation stattfand, konnten diese Ergebnisse in der t

aglichen Neuroradialogie-
Neurochirurgie-Besprechung nicht mehr vorgestellt werden.
5.3 Diskussion
Erste Untersuchungen zur Lokalisation somatosensorischer Areale bei intrakrani-
ellen Tumoren konnten 1984 von Gregorie [41] gezeigt werden. Hier erfolgte die
Bestimmung der Aktivit

atszentren intraoperativ mit Hilfe von Elektroden, welche
auf dem Kortex aufgebracht wurden. Erste Untersuchungen zur pr

achirurgischen
Diagnostik mittels EEG/MEG konnten 1993 von Gallen [32] und 1994 von Buch-
ner [11] an Patientenf

allen deutlich gemacht werden. Dabei wurde schon damals
von Buchner auf das Problem hingewiesen, da eine Stimulation

uber den Ner-
vus medianus allein keine Aussage

uber die Gr

oe der kortikalen Ausdehnung des
Handareals erlaubt, da nur eine zuammengefate Aktivit

at der Nervenreizung,
welche f

ur einen ausgedehnten Bereich des Handareals zust

andig ist, vom MEG
ermittelt werden kann. Dennoch wird weiterhin die elektrische Reizung aerenter
Nervenbahnen oder einzelner Finger zur grunds

atzlichen Bestimmung des somato-
sensorischen Kortex genutzt [66][36][107][18]. Zur Validierung der Aktivit

atszen-
tren bei taktiler Stimulation, erhoben mit der Stimulation

uber Druckluftkolben
an D1 bzw. der Lippe, verglich Gallen zun

achst an einem Patienten [34], sp

ater
an einer gr

oeren Gruppe von sechs Patienten [35] seine ermittelten Lokalisatio-
nen mit intraoperativen Lokalisationen, die mit Hilfe von kortikalen Elektroden
und Stimulation des Nervus medianus erhoben wurden. Gemessen wurde dabei
der Abstand der Projektionsebenen auf den Kortex, was zu Ergebnissen zwischen
zwischen 0.37 cm und 1.28 cm f

uhrte. Diese Studien zeigen, da in erster Linie
immer noch die elektrische Stimulation als Diagnosereizung genutzt wird.
Die Ergebnisse der hier vorgestellten Patientenuntersuchungen mit taktiler Sti-
mulation, welche teilweise trotz Studiencharakter schon als zus

atzliche Entschei-
dungshilfe f

ur eine Therapieplanung von den Neurochirurgen genutzt werden
konnten, zeigen die M

oglichkeiten und das Potential dieser Technik beim Ein-
satz f

ur die pr

achirurgische Diagnostik. Dies gilt insbesondere f

ur die kombi-
nierte Auswertung von MEG und fMRT, welche durch die taktile Stimulation
erst m

oglich gemacht wird, da die elektrische Reizung innerhalb des MRT auf
technische Schwierigkeiten st

ot. Die guten Ergebnisse der taktilen Stimulation
best

atigen, da eine routinem

aige Untersuchung dieser Art der Reizung erfolgen
kann, obwohl weitere Studien unerl

alich sind.
Als n

achster Schritt, um eine pr

achirurgische Diagnostik m

oglichst nur auf takti-
len Messungen beruhen zu lassen, sollte bei den Patientenmessungen zun

achst mit
den taktilen Stimulationen begonnen werden. W

ahrend der Aquisition kann eine
Online-Mittelung der Daten vorgenommen werden, so da im Anschlu an jede
Messung schon beurteilt werden kann, ob eventuelle elektrische Reizungen noch
weiterhin notwendig sind, oder die Komponenten der taktilen Stimulation ein-
zelner Bereiche schon in dieser Vorab-Beurteilung deutliche Signalkomponenten
zu erkennen geben. Allerdings mu im Vorfeld vom betreuenden Arzt im Ge-
spr

ach mit dem MEG-Fachpersonal entschieden werden, welche Art der Reizung
erfolgen soll. Falls aufgrund schon eingetretender neurologischer Dezite bei Vor-
untersuchungen sich starke sensible St

orungen ergeben, sollte zuerst die Reizung
aerenter Nervenbahnen in Betracht gezogen werden. Weiterhin ist zu beachten,
da die fMRT-Messungen m

oglichst nach den MEG-Messungen durchzuf

uhren
sind. Obwohl noch nicht ganz gekl

art, kommt es aufgrund der starken Magnet-
felder im MRT anscheinend zu Polarisationseekten im Kopf, die einige Tage
andauern k

onnen. F

ur das MEG, welches die elektromagnetischen Eigenschaften
des Kortex erfat, kann somit eine Messung unm

oglich gemacht werden.
Wie schon in Kapitel 3 erw

ahnt, stellen die erhobenen Daten von D5 und LL
eine zus

atzliche Information dar, bei der im jeweiligen Fall entschieden werden
mu, ob die ermittelten Lokalisationen eine ausreichende Stabilit

at aufweisen, um
f

ur die weitere Beurteilung hinzugezogen werden zu k

onnen. Die hier erhobenen
Daten zeigen dabei deutlich, da in den meisten F

allen, insbesondere mit der
kombinierten Auswertestrategie von N20/P30, die Lokalisationen unter Hinweis
der Streuung von Wiederholungsmessungen ohne Probleme eingebunden werden
k

onnen.
Prinzipiell l

at sich f

ur die Patientenmessungen sagen, da eine weitere Verk

urzung
der Zeit f

ur eine taktile Messung w

unschenswert ist. Die reine Mezeit, in der die
Aktivit

at von D1, D2, D5 und LL mit jeweils 500 Reizen gemessen wird, ist ca.
8.30 min lang. Da eine Kopxierung in dem vorhandenen MEG der Firma Neuro-
mag aufgrund der einzumessenden Magnetspulen nur sehr eingeschr

ankt m

oglich
ist, stellt die sitzende Position im MEG besonders f

ur

altere Patienten einen nicht
zu untersch

atzenden Faktor f

ur K

orperbewegungen, und somit Kopfbewegungen,
dar. Dies wurde im anschlieenden Gespr

ach an die Messungen von vielen Pa-
tienten best

atigt. Entsprechende Studien, die zu einer weiteren Verk

urzung der
Mezeit f

uhren k

onnen, werden in Kapitel 6 angesprochen und diskutiert.
Kapitel 6
Diskussion und Ausblick
Das Ziel der Dissertation war, vorhandene Analyse- und Memethoden des MEG
so weit zu verbessern und auszubauen, da routinem

aige Untersuchungen von
Tumorpatienten zur pr

achirurgischen Diagnostik durchgef

uhrt werden konnten.
Zu diesem Zweck wurden zun

achst die Fehler untersucht, welche durch die MEG-
MRT-Koregistrierung entstehen. Es wurde deutlich, da das bisherige Verfahren,
welches auf der visuellen Zuordnung von nur drei anatomisch bekannten Punkten
in beiden Memodalit

aten basiert, f

ur die hohen Anforderungen der pr

achirur-
gischen Diagnostik zu ungenau ist. Das hier entwickelte und in Kapitel 2 vor-
gestellte Konturmatching-Verfahren kann diese Ungenauigkeiten deutlich besser
kompensieren. Es stellte sich heraus, da Ein

usse, infolge von Fehlern des 3D-
Digitalisierers und der Ober

achengenerierung des menschlichen Kopfes als ge-
ring betrachtet werden k

onnen. Jedoch zeigte sich, da deutliche Fehllokalisatio-
nen auftreten k

onnen, wenn eine zu geringe Menge von Punkten verwendet wird.
Diese Fehllokalisationen kommen in erster Linie durch die Mehrdeutigkeit von
ermittelten Minima zustande. Dabei konnten Simulationen an vorgegebenen Da-
ten zeigen, da der mittlere quadratische Fehler (RMS) kein objektives Kriterium
zur Beurteilung einer Koregistrierung ist, da ein linearer Zusammenhang zwischen
RMS und dem Rauschpegel der Daten besteht. St

arker verrauschte Daten f

uhren
nicht automatisch zu einer schlechteren Koregistierung.
Vorraussetzung f

ur eine gute Anpassung ist eine m

oglichst groe und 

achen-
deckende Anzahl von Punkten, die mit dem 3D-Digitalisierer aufgenommen wer-
den. Zwar kann bei wenigen Punkten eine Ermittlung des besten Minimums

uber
die erstellte Software erfolgen, jedoch gibt diese nur eine Aussage

uber die ma-
thematisch beste L

osung. Ein Fehlerradius von 5 mm und mehr wurde bei ei-
ner Anzahl von unter 20 Punkten f

ur die durchgef

uhrten Simulationen mit rea-
len Medianuslokalisationen berechnet. So zeigte auch die Koregistrierung

alterer
MEG-Messungen, bei denen nur 12 Punkte verwendet wurden, da das ,,beste"
Minimum bei visueller Kontrolle nicht den eingemessenen Punkten entsprach.
Dies liegt haupts

achlich daran, da diese Punkte auf der Sch

adelkalotte einge-
messen wurden, welche eine Kugelsymmetrie aufweist, so da der Konturt in
eine Richtung ausweichen kann. Diese Problematik l

at sich teilweise kompen-
sieren, indem f

ur die zu minimierende Fehlerfunktion speziell gewichtete Terme
verwendet werden, wodurch einerseits die visuelle Beurteilung mitber

ucksichtigt
wird und andererseits die Information der Zusatzpunkte eingehen kann. Da je-
doch die Parametereinstellung im Ermessen des Auswerters liegt, ist auch hier
letztendlich keine gesicherte Aussage m

oglich, welche den genauen Anforderungen
der pr

achirurgischen Diagnostik gerecht wird. Daher sollte f

ur die Koregistrierung
eine Anzahl von etwa 50 Punkten nicht unterschritten werden.
Eine wesentlich h

ohere Anzahl von Punkten aufzunehmen, scheitert zur Zeit an
dem vorhandenen Digitalisierer in Verbindung mit der zur Verf

ugung stehenden
Software, da nur jeder Punkt einzeln eingemessen werden kann. Eine Aufnah-
me von 100 - 200 Punkten ist zwar grunds

atzlich m

oglich, erfordert jedoch sehr
viel Zeit und birgt die zus

atzliche Gefahr, da aufgrund der langwierigen Proze-
dur Bewegungsartefakte auftreten k

onnen. Hinzu kommt das Problem, da die
Transformationsdaten zwischen eingemessenem Kopfsystem und internem MEG-
System

uber die vier Magnetspulen erfolgt. Zeigt sich zu Beginn der Messung, da
die Abst

ande in den beiden Systemen zu weit voneinander abweichen, mu die
Einmessung mittels 3D-Digitalisierer erneut erfolgen. Dies bedeutet, da die Me-
vorbereitung auf ca. 30 Minuten anwachsen kann, was f

ur einen routinem

aigen
Einsatz weitestgehend zu vermeiden ist, da die Aufmerksamkeit und Koopera-
tionsbereitschaft insbesondere

alterer Patienten deutlich sinkt. Die Erweiterung
der Software ist nur in Kooperation mit der Firma Neuromag m

oglich, da die
Daten der eingemessenen Punkte zu Anfang der MEG-Messung wegen der oben
beschriebenen Spuleneinmessung zur Verf

ugung stehen m

ussen. Erforderlich w

are
die Umstellung von einzeln erfabaren Punkten zu einer kontinuierlichen Aufnah-
me bei Abfahren der Kopfkonturen. Somit k

onnen bequem Hunderte von Punkten
der Kopfkontur ermittelt werden
1
.
Die in Kapitel 2 vorgestellte Methode der Koregistrierung konnte somit die Ge-
nauigkeit der MEG-Lokalisationen f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik deutlich
erh

ohen. Aufgrund der Automatisierung

uber die implementierte Software wer-
den nicht nur die Fehler der Transformationsberechnungen minimiert, sondern
auch m

ogliche Inkorrektheiten, die durch individuelle Fehleinsch

atzungen zustan-
dekommen k

onnen, ausgeschlossen.
In Kapitel 3 wurden die Ergebnisse von Probandenstudien in Kombination mit
der Optimierung der taktilen Stimulationseinheit vorgestellt. Ziel des Kapitels war
die Beantwortung der Frage, ob und inwieweit eine taktile Stimulation somato-
sensibler Bereiche der Hand und des Gesichts f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik
zul

assig sind. Dabei zeigte sich nach Auswertung der Ergebnisse der ersten Stu-
die, da die Parameter der taktilen Stimulationseinheit, wie Anstiegszeiten und
1
Diese grunds

atzliche Schw

ache des Systems wurde der Firma deutlich klargestellt. Mit einer
Umstellung der Software auf die gew

unschten

Anderungen ist in naheliegender Zeit zu rechnen.
Druckamplitude, genau studiert werden muten. So zeigte sich insbesondere die
exponentielle Abh

angigkeit der Druckamplitude von der Schlauchl

ange. Die maxi-
mal realisierbare Verk

urzung des Schlauches f

uhrte zu deutlichen Verbesserungen
des Drucksignals.
Weitere M

oglichkeiten, die Druckluftimpulse zu optimieren, wurden in Kapitel 3
vorgestellt. Beispielsweise sollten die Ventile magnetisch abgeschirmt innerhalb
der Kammer des MEG untergebracht werden. Dies w

urde zu weiteren Schlauch-
verk

urzungen und somit zu deutlichen Druckamplitudenzunahmen und k

urzeren
Anstiegszeiten f

uhren. Die Ergebnisse der zweiten Studie zur Untersuchung takti-
ler Reize an Daumen (D1), Zeigenger (D2), kleinem Finger (D5) und Unterlippe
(LL) zeigten, da die Druckluftstimulation an D1 und D2 stabil genug ist, um
f

ur die pr

achirurgische Diagnostik routinem

aig genutzt werden zu k

onnen. Die
Auswertung taktiler Reize an D5 und LL zeigt dagegen noch Unsicherheiten auf,
die nur durch weiterf

uhrende Studien verringert werden k

onnen.
So erwies sich die Auswertung der ersten Komponente kortikaler Aktivit

at von
LL, inbesonders jedoch von D5, teilweise als zu schwach, um

uberhaupt vom
Hintergrundrauschen hervorgehoben werden zu k

onnen. Eine Auswertung dieser
Bereiche, die sich nur auf die Lokalisation des ca. 8-10 ms sp

ateren Signalkomple-
xes st

utzt (P30 bzw. bei der Lippenstimulation P20), stellt sich wegen des noch
nicht eindeutig gekl

arten Ursprungs dieser Komponente und den relativ groen
Abweichungswerten der Wiederholungsmessungen als zu unsicher heraus. Auf-
grund des schwachen S/R-Verh

altnisses mu bei der Auswertung insbesondere
auf die Filtereinstellung geachtet werden. So zeigte sich f

ur diese beiden Berei-
che, da eine Filterung von 20 Hz in Vorw

artsrichtung die erste Komponente
stark unterdr

uckt.
F

ur die Stimulation der Unterlippe ist eine Verst

arkung des Druckluftimpulses
nicht als vorrangiges Ziel zu sehen, da nach einer Befragung der Probanden im
Anschlu an die Messungen von mehreren Personen gesagt wurde, da die Rei-
zung in diesem Bereich schon als sehr stark empfunden wurde. Daher sollte in
weiterf

uhrenden Studien, welche die routinem

aige Auswertung taktiler Stimu-
lation der Lippen- und Handregion zum Ziel haben, der Versuch unternommen
werden, nicht die Intensit

at der Stimulation, sondern die eektive Fl

ache des zu
reizenden Areals zu vergr

oern. Dies kann

uber eine spezielle Form der Druckluft-
membrane erfolgen, welche auf die Bed

urfnisse des Reizareals zugeschnitten sind.
Wesentlich einfacher w

are jedoch eine Studie zu realisieren, in der mindestens
zwei Membrane das gew

unschte Areal stimulieren. Am kleinen Finger k

onnte
dies durch Anbringen der Membrane an der Fingerkuppe und der Phalanx media
bewerkstelligt werden. F

ur den Lippenbereich sollte versucht werden, Ober- und
Unterlippe gleichzeitig zu stimulieren. Dabei ist streng darauf zu achten, da die
Verz

ogerungszeiten der verschiedenen Druckluftkan

ale absolut identisch sind, da
sonst eine verz

ogerte Vermischung verschiedener Bereiche, und somit eine Ver-
schmierung des gemessenen Signals zustande kommen kann.
Die Ergebnisse zeigen somit da die taktile Stimulation eine sehr gut geeignete
Alternative zur elektrischen Reizung aerenter Nervenbahnen darstellt. Da die
Reizung des Nervus medianus nur ein einziges Lokalisationszentrum auf dem Gy-
rus postcentralis ermittelt, kann dies auch alternativ mit taktiler Reizung von
D1 und D2 gewonnen werden. Die Messungen von D5 und LL stellen derzeit
Zusatzinformation dar, bei der im jeweiligen Fall entschieden werden kann, ob
sie einen Informationsgewinn f

ur eine pr

achirurgische Diagnostik darstellen, oder
aufgrund von zu schwachem S/R-Verh

altnis oder groen Abweichungen der Wie-
derholungsmessungen nicht bzw. mit entsprechender Vorsicht einbezogen werden
sollten. Jedoch sind auch hier weiterf

uhrende Studien unerl

alich. So besteht z.B.
dringender Kl

arungsbedarf, ob die taktile Stimulation bei Personen noch verl

ali-
che Ergebnisse liefert, wenn eine st

arkere Hornhautbildung auf den Fingerkuppen
durch berufsbedingte Arbeiten, wie z.B. bei Handwerkern, vorhanden ist. Durch
die dadurch verbundene Desensibilisierung ist eine Abschw

achung der Signale zu
erwarten, so da hier zun

achst noch die elektrische Stimulation als Standardme-
thode in Betracht gezogen werden mu.
Die in Kapitel 4 vorgestellte Studie zum Vergleich der Lokalisationsunterschie-
de von MEG und fMRT zeigt die gute Kombinierbarkeit der beiden Verfah-
ren, die besonders im Hinblick auf eine pr

achirurgische Diagnostik zus

atzliche
Kontrollm

oglichkeiten bietet. Zur weiteren Evaluierung der Lokalisationsverglei-
che m

ussen jedoch noch eine Reihe von Vorausetzungen und Optimierungen
geschaen werden, welche die Bewertung der erhobenen Daten auf eine feste-
re Basis stellt, wie notwendige Software-Voraussetzungen zur

Uberlagerung der
MRT-fMRT-Daten. Die durchgef

uhrte Studie wirft Fragen auf, die nur durch wei-
terf

uhrende Projekte beantwortet werden k

onnen. In einer vor kurzem ver

oent-
lichten Studie von Spiegel [100] wurde im fMRT die elektrische Reizung des Ner-
vus medianus mit sehr deutlichen Aktivierungen in S-I durchgef

uhrt. Da die
elektrische Reizung im MEG sehr verl

aliche Ergebnisse liefert, kann in wei-
terf

uhrenden Studien die Untersuchung der gleichen Reizung an identischer Stelle
durchgef

uhrt werden. Lokalisationsvergleiche k

onnen somit einfacher interpretiert
werden. Die Vergleichststudien bieten somit wichtige M

oglichkeiten, die weitere
Aufschl

usse

uber die zugrundeliegenden Prozesse der Erregungsabl

aufe kortikaler
Aktivit

at liefern k

onnen.
In Kapitel 5 konnten an 17 Patienten mit intrakraniellen Tumoren Messungen tak-
tiler Reizungen vorgenommen werden. Die guten Ergebnisse, die teilweise schon
zur weiteren Therapieplanung von den zust

andigen

Arzten hinzugezogen wur-
den, zeigen die sehr gute Eignung des Verfahrens zur Ermittlung somatosenso-
rischer Bereiche. Benden sich diese in der Randzone des Tumors oder sogar
schon im pathologisch ver

anderten Gewebe, m

ussen sie klar abgegrenzt werden.
Das groe Interesse von Seiten der Mediziner zeigt die dringende Notwendigkeit,
solche Verfahren als Routineuntersuchung im klinischen Alltag zu etablieren. In
weiterf

uhrenden Projekten sollte daher versucht werden, die Zeit, welche zur Er-
fassung der evozierten Magnetfelder von D1, D2, D5 und LL erforderlich ist,
weiter zu verk

urzen, da die Dauer einer Messung im direkten Zusammenhang mit
der Aufmerksamkeit und Kooperationsbereitschaft insbesondere

alterer Patienten
zusammenh

angt. Dazu k

onnen die oben erw

ahnten Optimierungen beitragen. So
w

are bei Stimulation der Finger mit zus

atzlicher Reizung der Phalanx media zu

uberpr

ufen, ob zum einen eine Verk

urzung des ISI von derzeit 1000 200 ms auf
etwa 800200 ms m

oglich ist. Weiterhin sollte eine Verringerung der applizierten
Stimulationen um 50-100 Reize m

oglich sein, da das S/R-Verh

altnis nur mit
p
N
zunimmt. Bereits hiermit w

are eine Meverk

urzung von derzeit ca. 8.30 min auf
etwa 5.30 min m

oglich.
Ein l

angerfristiges Projekt, welches auf Dauer an der Klinik installiert werden
mu, ist die Einspielung der MEG-Lokalisationen in das Neuronavigationssy-
stem. Da sich das Tumorgewebe zwar in den bildgebenden Verfahren, eventu-
ell unter Zugabe von Kontrastmitteln, deutlich abzeichnet, jedoch bei direkter
Sicht w

ahrend der Operation (OP) diese visuelle Abgrenzung zu gesunden Ge-
webe h

aug nicht gegeben ist, kommen Neuronavigationssysteme zum Einsatz.
Mit solchen Systemen kann der Chirurg w

ahrend der OP seine augenblickliche
Position im zu operierenden Gebiet permanent mit einem vorher aufgenomme-
nen 3D-Volumensatz vergleichen, so da auch ohne visuelle Abgrenzung am realen
Hirn eine Tumorresektion m

oglich ist. Die Darstellung der MEG-Lokalisationen in
den 3D-Neuronavigationssatz w

urde somit dem Chirurgen die M

oglichkeit einer
intraoperativen Abgrenzung der Hirnareale bieten. Ein entsprechendes Projekt
ist im Rahmen einer Doktorarbeit eines Medizin-Informatikers in Planung.
Abschlieend wird festgestellt, da das MEG sehr gut zum routinem

aigen Ein-
satz f

ur die pr

achirurgische Diagnostik geeignet ist, da es hohe r

aumliche Au

osung
mit relativ geringem Meaufwand verbindet. Als Grundlage f

ur die Untersuchung
weiterer, klinisch relevanter Fragestellungen wird - neben der Fortf

uhrung und
Optimierung der bestehenden Untersuchungen - die Lokalisation anderer Sinnes-
modalit

aten f

ur die medizinische Diagnose zum Einsatz kommen k

onnen.
Anhang A
Physikalische Grundlagen der
Berechnung biomagnetischer
Felder
In diesem Anhang sollen die grunds

atzlichen Formeln und Zusammenh

ange er-
l

autert und hergeleitet werden, die zu einem physikalischen Verst

andnis der bio-
magnetischen Ph

anomeme f

uhren.
A.1 Die Feldgleichungen
Das zugrundeliegende physikalische Problem, in dem der Kopf als ein Volumen-
leiter angesehen wird, ist durch die Maxwellgleichungen vollst

andig beschrieben.
Dabei kann die magnetische Permeabilit

at des biologischen Systems durch den
Vakuumwert ersetzt werden ( = 
0
). Da die Ph

anomene der bioelektromagneti-
schen Signalentstehung relativ langsam stattnden - meist mit Frequenzen unter
100 Hz [83] - k

onnen sie durch die zeitunabh

angigen Maxwellgleichungen beschrie-
ben werden. Es gilt daher :
r 
~
E = =
0
(A.1)
r
~
E = 0 (A.2)
r
~
B = 
0
~
J (A.3)
r 
~
B = 0 (A.4)
Hierbei sind :
~
E : elektrisches Feld
~
J : gesamte Stromdichteverteilung
 : Ladungsdichte
~B : Magnetfeld
Aus einer bekannten Stromverteilung l

at sich mit Hilfe des Biot-Savart'schen
Gesetzes das Magnetfeld berechnen:
~
B(~r) =

0
4
Z
~
J 
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
dV (A.5)
F

ur
~
J gilt hierbei:
~
J =
~
J
p
+ []
~
E =
~
J
p
 r([]U) (A.6)
mit
~
J
p
als prim

are Stromdichteverteilung,
~
E als elektrisches Feld bzw. U als
Potential. Die Gr

oe [] beschreibt den Leitf

ahigkeitstensor. Entsprechend den
jeweiligen Modellen kann dieser sowohl ortsabh

angig als auch richtungsabh

angig
sein.
A.2 Volumenleitermodelle
Nimmt man die unterschiedlichen Schichten des menschlichen Gehirns, wie z.B.
graue Hirnsubstanz oder Knochen, in erster N

aherung als homogen und isotrop
bez

uglich ihrer Leitf

ahigkeiten an, und n

ahert weiterhin diese Schichten als in-
einander liegend an, so gilt:
~
J =
~
J
p
+ []
~
E =
~
J
p
 
X
(
+
i
  
 
i
)rU (A.7)
wobei der Term 
+
i
  
 
i
die Leitf

ahigkeit

anderung an der Grenzschicht i be-
schreibt.
F

ur das Magnetfeld ergibt sich nach A.6:
~
B(~r) =
~
B
0
+

0
4
Z
r([]U(
~
R))
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
dV (A.8)
Der erste Term
~
B
0
beschreibt dabei das Magnetfeld, welches durch die prim

are
Quelle J
p
erzeugt wird, w

ahrend der zweite Term das Magentfeld beschreibt, wel-
ches durch die Sekund

arstr

ome verursacht wird. Formel A.8 ist Ausgangspunkt
f

ur die Berechnung des Magnetfeldes f

ur realistische Volumenleitermodelle, in
denen die unterschiedlichen Schichten des Kopfes zun

achst trianguliert bzw. te-
traedisiert werden, um anschlieend das Gleichungssystem mittels numerischer
Methoden, wie ,,Boundary Elements" oder ,,Finite Elements" zu l

osen.
Unter der Annahme von mehreren ineinander liegenden, homogenen und isotro-
pen Schichten ergibt sich f

ur das Magnetfeld:
~
B(~r) =
~
B
0
+

0
4
X
(
 
i
  
+
i
)
Z
rU(
~
R)
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
dV
i
(A.9)
Mit Hilfe des Gau'schen Theorems l

at sich der zweite Term in ein Ober

achen-
integral

uberf

uhren:
~
B(~r) =
~
B
0
+

0
4
X
(
 
i
  
+
i
)
Z
U(
~
R)
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
 ~n
i
(
~
R)dS
i
(A.10)
Die Gr

oe ~n(
~
R) stellt dabei den Normalenvektor am Ober

achenst

uck dS
i
dar.
Betrachtet man jedoch in erster N

aherung den menschlichen Kopf in seiner Form
als Kugel und ermittelt den Beitrag der radialen Komponente des Intergrals zum
Gesamtmagnetfeld, so zeigt sich, da dieser Anteil identisch Null ist, da mit
B
r
=
~
B 
~r
j~rj
(A.11)
f

ur den Integranden des zweiten Terms von Formel A.10 gilt:
U(
~
R)
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
 ~n
i
(
~
R) 
~r
j~rj
= U(
~
R)
~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3

~
R
j
~
Rj

~r
j~rj
= 0 (A.12)
Dies ist der Grund, warum die Spulen zur Erfassung des magnetischen Flusses
geometrisch so angeordnet werden, da sie m

oglichst nur die radiale Komponente
des Magnetfeldes erfassen. Somit ist gew

ahrleistet, da nahezu nur die prim

are
neuronale Aktivit

at gemessen wird, und nicht die Felder, welche

uber die Se-
kund

arstr

ome generiert werden (siehe Kapitel 1.4.5).
Es verbleibt der Term
~
B
0
, welcher noch genauer untersucht werden mu. Er hat
folgende Form:
~
B
0
(~r) =

0
4
Z
~
J
p

~r  
~
R
j~r  
~
Rj
3
dV (A.13)
Betrachtet man den Fall einer punktf

ormigen dipolaren Stromquelle, die beschrie-
ben wird durch das DipolmomentQ, welches St

arke und Richtung der Stromquelle
angibt, und der Dirac'schen Deltafunktion, die den Ort der Quelle beschreibt, so
erh

alt man mit
~
J
i
=
~
Q  (~r   ~r
0
) aus Glg. A.13:
~
B
0
(~r) =

0
4
~
Q
~r   ~r
0
j~r   ~r
0
j
3
(A.14)
Diese dipolare N

aherung ist ein ad

aquates Modell f

ur kleine Quellen, wenn die
Felder in gen

ugend groem Abstand zu ihrer Ausdehnung gemessen werden.
A.3 Radiale Dipolorientierung
Ein Dipol mit radialer Orientierung innerhalb der Kugel l

at sich wie folgt de-
nieren:
Q
r
=
~
Q 
~r
0
j~r
0
j
(A.15)
Somit folgt f

ur die radiale Komponente des Magnetfeld
~
B
0
in einem beliebigen
Raumpunkt mit einem solchen Dipol:
B
r
0
=
~
B
0
(~r)
~r
j~rj
=

0
4
Q
r

~r   ~r
0
j~r   ~r
0
j
3

~r
j~rj
=

0
4
~
Q 
~r
0
~r
0

~r   ~r
0
j~r   ~r
0
j
3

~r
j~rj
= 0 (A.16)
Dies bedeutet, da f

ur einen radial orientierten Dipol im sph

arischen Modell die
radiale Komponente des Magnetfeldes identisch Null ist, da sowohl die Beitr

age
des prim

aren Quelle als auch der Sekund

arstr

ome verschwinden.
Es folgt nun der Beweis, da nicht nur die radiale Komponente, sondern alle
Komponenten des Magnetfeldes verschwinden, wenn der Dipol eine radiale Ori-
entierung aufweist. Da auerhalb des Volumenleiters r
~
B = 0 gilt, kann dort
~
B

uber eine skalare Gr

oe F ausgedr

uckt werden:
~
B =  
0
rF (A.17)
Da weiterhin r 
~
B = 0 gilt, ist F auerhalb des Volumenleiters eindeutig und
vollst

andig durch eine Komponente (also auch durch die radiale Komponente B
r
)
des Magnetfeldes bestimmt, indem man

uber Integration vom Unendlichen bis
auf die Kugelober

ache mit dem Radius R
k
das skalare Potential ermittelt:
F =
1

0
Z
1
R
k
B
r
dr
0
(A.18)
Ist also die radiale Komponente des Magnetfeldes identisch Null (wie im Falle
des Kugelmodells f

ur radial orientierte Dipole oben gezeigt), so existiert kein
skalares Potential F , bzw. F ist eine Konstante. Somit sind die Ableitungen von
F nach den zwei

ubrigen Komponenten ebenfalls Null. Dies bedeutet, da radial
orientierte Dipole keinerlei

aueres Magnetfeld erzeugen.
Anhang B
Abstandsminimierung mit Hilfe
von Quaternions
B.1 Quaternions
Ein Quaternion kann als ein Vektor mit vier Komponenten betrachtet werden,
der sich aus einer skalaren Gr

oe und drei unterschiedlichen imagin

aren Teilen
zusammensetzt. Ein Quaternion kann die Drehung um eine beliebige Achse be-
schreiben. Dabei ist die erste Komponente mit dem Drehwinkel verbunden, die
drei anderen Komponenten beschreiben die Drehachse. Die allgemeine Notierung
erfolgt folgendermaen :
_q = q
0
+ iq
x
+ jq
y
+ kq
z
(B.1)
bzw. f

ur das konjugiert komplexe Quaternion
_q

= q
0
  iq
x
  jq
y
  kq
z
(B.2)
Multiplikationen von Quaternions k

onnen

uber die Produkte ihrer Komponenten
deniert werden:
_r _q = (r
0
q
0
  r
x
q
x
  r
y
q
y
  r
z
q
z
) (B.3)
+ i(r
0
q
x
+ r
x
q
0
+ r
y
q
z
  r
z
q
y
)
+ j(r
0
q
y
  r
x
q
z
+ r
y
q
0
+ r
z
q
x
)
+ k(r
0
q
z
+ r
x
q
y
  r
y
q
x
+ r
z
q
0
)
wobei im allgemeinen _r _q 6= _q _r gilt. Das Quaternionprodukt l

at sich

aquivalent

uber das Produkt einer Matrix mit einem vierdimensionalen Vektor beschreiben,
wobei man entweder das erste oder das zweite Quaternion als zugeh

orige, ortho-
gonale 4x4 Matrix entwickeln kann:
_r _q =
2
6
6
6
4
r
0
 r
x
 r
y
 r
z
r
x
r
0
 r
z
r
y
r
y
r
z
r
0
 r
x
r
z
 r
y
r
x
r
0
3
7
7
7
5
_q = R _q (B.4)
oder
_q _r =
2
6
6
6
4
r
0
 r
x
 r
y
 r
z
r
x
r
0
r
z
 r
y
r
y
 r
z
r
0
r
x
r
z
r
y
 r
x
r
0
3
7
7
7
5
_q =

R _q (B.5)
Das Skalarprodukt von zwei Quaternions ist die Summe der Produkte der zu-
geh

origen Komponenten:
_p  _r = p
0
r
0
+ p
x
r
x
+ p
y
r
y
+ p
z
r
z
(B.6)
Somit ergibt sich als L

ange eines Quaternions die Quadratwurzel aus dem Sa-
larprodukt des Quaternions mit sich selbst. Einheitsquaternions weisen dabei die
L

ange Eins auf.
Betrachtet man nun Vektoren als rein imagin

are Quaternions (erste Komponente
identisch Null) und beachtet die Rechenregeln f

ur Quaternions, so lassen sich diese
imagin

aren Quaternions wiederum in rein imagin

are Quaternions

uberf

uhren:
_r
0
= _q _r _q

= (Q _r) _q

=

Q
T
(Q _r) = (

Q
T
Q) _r (B.7)
wenn _q ein Einheitsquaternion ist. Dabei zeigt sich, da die untere Rechtsmatrix
R, welche sich aus

Q
T
Q ergibt, die Rotationsmatrix R ist, welche ~r in ~r
0
mit
~r
0
= R~r

uberf

uhrt. Mit Hilfe von Quaternions l

at sich somit eine beliebige
Rotation im dreidimensionalen Raum beschreiben.
B.2 Abstandsminimierung zweier Punktes

atze
Gegeben seien zwei Punktes

atze in verschiedenen Koordinatensystemen mit je-
weils N Punkten, welche mit fr
l;i
g und fr
r;i
g bezeichnet werden. Gesucht ist die
Transformation der Form
~r
r
= sR~r
l
+ ~r
0
(B.8)
welche den Datensatz fr
l;i
g auf den Datensatz fr
r;i
g abbildet mit s als Skalie-
rungfaktor, R als Rotationsmatrix und r
0
als Translationsvektor. Sind die beiden
Punktes

atze nicht absolut identisch, so wird ein residualer Fehler entstehen:
~e
i
= ~r
r;i
  sR~r
l;i
  ~r
0
6= 0 (B.9)
Um die zugeh

origen Transformationsdaten aufzunden, mu die Summe der Feh-
lerquadrate minimiert werden:
N
X
i=1
k~e
i
k
2
=Minimum (B.10)
B.2.1 Schwerpunktskoordianten
Bringt man die jeweiligen Punktes

atze auf Schwerpunktskoordinaten, vereinfa-
chen sich im Nachhinein die Berechnungen der Transformationsparameter erheb-
lich. Deniert man die Schwerpunkte mit
~r
S
l
=
1
N
N
X
i=1
~r
l;i
und ~r
S
r
=
1
N
N
X
i=1
~r
r;i
(B.11)
und deniert die neuen Koordinaten mit
~r
0
l;i
= ~r
l;i
  ~r
S
l
und ~r
0
r;i
= ~r
r;i
  ~r
S
r
(B.12)
ergibt sich f

ur den zu minimierenden Ausdruck B.10:
N
X
i=1
k~r
0
r;i
  sR~r
0
l;i
k
2
  2~r
0
0

N
X
i=1
[~r
0
r;i
  sR~r
0
l;i
] +Nk~r
0
0
k
2
=Minimum: (B.13)
Der mittlere Summenterm verschwindet, da die Summe

uber die Vektoren eines
Punkesatzes in Schwerpunktskoordinaten identisch Null ist.
B.2.2 Berechnung der Translation
Bei Betrachtung des Ausdrucks B.13 wird ersichtlich, da der erste Term nicht von
der Translation abh

angt und der dritte Term nicht negativ werden kann. Somit
wird der Ausdruck minimiert, wenn ~r
0
0
= ~r
S
r
  sR~r
S
l
= 0. Das heit, da der zu
ermittelnde Translationsvektor gerade die Dierenz aus dem Schwerpunktsvektor
des Punktesatzes fr
l;i
g und dem skalierten und rotierten Schwerpunktsvektor des
Punktesatzes fr
r;i
g darstellt. Sobald also Skalierung und Rotation bestimmt sind,
ergibt sich direkt der Translationsvektor.
B.2.3 Berechnung der Rotation
Somit gilt f

ur den zu minimierenden Ausdruck B.13 unter Zuhilfenahme von
k~r
0
l;i
k
2
= kR~r
0
l;i
k
2
, da ~r
0
0
= 0 ist, nur noch:
N
X
i=1
k~r
0
r;i
k
2
  2s
N
X
i=1
~r
0
r;i
 R~r
0
l;i
+ s
2
N
X
i=1
k~r
0
l;i
k
2
(B.14)
Da der erste und dritte Term nicht kleiner Null werden k

onnen, mu der mittlere
Term f

ur die Berechnung der Rotation maximiert werden. Dieser Term wird nun
in Quaternion-Darstellung umgeformt:
N
X
i=1
~r
0
r;i
 R~r
0
l;i
=
N
X
i=1
_r
0
r;i
 _q _r
0
l;i
_q

(B.15)
Unter Zuhilfenahme von B.4 und der Rechenregeln f

ur Quaternions ergibt sich
f

ur den Ausdruck B.15:
N
X
i=1
_r
0
r;i
 _q _r
0
l;i
_q

=
N
X
i=1
(

R
r;i
_q)  (R
l;i
_q) = _q
T
 
N
X
i=1

R
T
r;i
R
l;i
!
_q (B.16)
= _q
T
 
N
X
i=1
N
i
!
_q = _q
T
N _q
Die Matrix N setzt sich also nur aus den geometrischen Daten der beiden Punk-
tedatens

atze zusammen. Um die Rotation zu nden, welche die Quadrate der
Fehler minimiert, mu das Quaternion _q aufgefunden werden, welches den Aus-
druck B.16 maximiert.
Die symmetrische Matrix N hat 4 Eigenwerte 
1
; 
2
; :::; 
4
. Der zugeh

orige Satz
von orthogonalen Eigenvektoren _e
1
; _e
2
; :::; _e
4
kann so konstruiert werden, da gilt:
N _e
i
= 
i
_e
i
f

ur i = 1; 2; 3; 4: (B.17)
Da die Eigenvektoren den vierdimensionalen Raum aufspannen, l

at sich jedes
beliebige Quaternion als Linearkombination in der Form
_q = 
1
_e
1
+ 
2
_e
2
+ 
3
_e
3
+ 
4
_e
4
(B.18)
darstellen. Da die Eigenvektoren orthogonal sind, gilt
_q  _q = 
2
1
+ 
2
2
+ 
2
3
+ 
2
4
(B.19)
und somit weiterhin
N _q = 
1

1
_e
1
+ 
2

2
_e
2
+ 
3

3
_e
3
+ 
4

4
_e
4
(B.20)
_q
T
N _q = 
2
1

1
+ 
2
2

2
+ 
2
3

3
+ 
2
4

4
(B.21)
da _q ein Einheitsquaternion ist. Ordnet man die Eigenwerte nach ihrer Gr

oe, so
da

1
 
2
 
3
 
4
(B.22)
gilt, folgt daraus:
_q
T
N _q  
2
1

1
+ 
2
2

1
+ 
2
3

1
+ 
2
4

1
= 
1
(B.23)
Das heit, da die quadratische Form _q
T
N _q nicht gr

oer werden kann als ihr
gr

oter Eigenwert. Es folgt also, da der zugeh

orige Eigenvektor zum gr

oten
Eigenwert die quadratische Form maximiert. Somit ist

uber die Eigenwertzerle-
gung die Rotation aus den geometrischen Daten der Matrix N direkt bestimmt
worden.
B.2.4 Berechnung der Skalierung
Formel B.14 kann in eine quadratische Form bez

uglich s umgeformt werden:
S
r
  2sD + s
2
S
l
(B.24)
Dabei stellen S
r
und S
l
die Summe der Quadrate

uber die Vektoren der bei-
den Punktes

atze dar (relativ zu ihrem Schwerpunkt). D ist die Summe

uber die
Skalarprodukte der zugeh

origen Koordinaten des Satzes fr
r;i
g mit den rotierten
Koordianten des Satzes fr
l;i
g, wiederum auf den jeweiligen Schwerpunkt bezogen.
Ausdruck B.24 wird umgeformt in :
(s
q
S
l
 D=
q
S
l
)
2
+ (S
r
S
l
 D
2
)=S
l
(B.25)
Bezogen auf die Skalierung s wird der Ausdruck minimiert, wenn der erste Term
identisch Null ist oder s = D=S
l
, also:
s =
N
X
i=1
~r
0
r;i
 R~r
0
l;i
,
N
X
i=1
k~r
0
l;i
k
2
(B.26)
Der so erlangte Skalierungsfaktor gilt f

ur alle drei Koordinatenachsen. Da f

ur die
MEG-MRT-Koregistrierung jedoch die Skalierungsfaktoren jeder einzelnen Achse
ermittelt werden m

ussen, ist die Berechnung durch Formel B.25 nicht ausreichend.
Die notwendigen Skalierungsfaktoren s
x
; s
y
und s
z
werden daher anders berech-
net. Bezeichnet man mit
~
M = (M
x
;M
y
;M
z
) den Schwerpunkt des MRT-Daten-
satzes, gilt f

ur die Skalierung z.B. der x-Achse:
s
x
=
N
X
i=1
jr
x
r;i
 M
x
j
,
N
X
i=1
j(R~r
l;i
)
x
 M
x
j (B.27)
Analog verf

ahrt man mit den Skalierungsfaktoren s
y
und s
z
.
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